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Abstract
The Federal Statistical Office in Germany predicts a constant increase in the
average age of the German population. It seems to be advisable to use modern
technology to support the expert staff to more effectively address the need for
geriatric care. This issue is examined by The Lower Saxony Research Network
Design of Environments for Aging which focuses on an interdisciplinary ap-
proach for the support of the elderly. Besides investigating the social aspect of
increasing geriatric care the technical part will be explored. This establishes the
basic concept for the developed device for this thesis. The targeted measure-
ments of the vital signs are heart frequency, blood pressure, body temperature,
movement, acceleration and blood oxygen saturation since these measurements
result in valid assessment of the health status.
The required sensors as well as the essential micro controller system have
been built in the context of this thesis and a prototype has been launched. The
Vital Sign Watch has been designed to use the body of a commercial wrist-
worn blood pressure device and utilizes its cuff for its own pressure sensor.
Other external sensors for ECG, temperature, and blood oxygen saturation are
connected by cables. Internal memory and a bluetooth interface permits oﬄine
analysis of the readings.
During this research the sensors and the micro controller system have been
operated and basic measurements and data transmission have been evaluat-
ed. The ECG sensor delivers a low-noise signal for heart analysis, and with
the blood pressure measurement it is possible to get readings comparable to
commercial devices. The temperature sensor has been calibrated and indicates
the possibility of body temperature measurement at an axilliary position. Ac-
celeration measurement has the ability to perform movement analysis. Since
the photoplethysmography sensor allows to record extinction for two opti-
cal wavelengths, this presents the basic concept for blood oxygen saturation
measurement. All readings are recorded synchronously which allows the ex-
amination of all interrelated readings and thereby the extraction of further
readings using data fusion. This is expressed by the quasi-continously record-
ed blood pressure measurement which is based on the pulse transition time
calculated from ECG and photoplethysmography.
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Kurzfassung
Das statistische Bundesamt zur Bevölkerungsentwicklung Deutschlands sagt
einen Anstieg des mittleren Bevölkerungsalters in den kommenden Jahren
voraus. Eine Entlastung des Fachpersonals für die größer werdende Anzahl pfle-
gebedürftiger Menschen durch unterstützende Technik ist dabei ratsam. Mit
dieser Thematik befasst sich der niedersächsische Forschungsverbund zur Ge-
staltung altersgerechter Lebenswelten, der es sich zur Aufgabe gemacht hat, in-
terdisziplinär eine Alltagsunterstützung für den alternden Menschen zu finden.
Neben der Betrachtung aus sozialer Sicht wurden ebenfalls technische Aspekte
behandelt, die unter anderem die Grundlage der in dieser Arbeit entwickelten
mobilen Vitalparameterüberwachung bilden. Als zu überwachende Parameter
wurden Elektrokardiogramm, Blutdruck, Körpertemperatur, Bewegung und
Blutsauerstoffsättigung gewählt, da diese Werte bereits eine grundsätzliche
Einschätzung des Gesundheitszustands im Alter ermöglichen.
Im Rahmen dieser Arbeit wurde ein Prototyp mit den notwendigen Senso-
ren und einer Mikrocontrolleransteuerung entworfen. Die sogenannte Vital-
Sign-Watch wird mit einer Manschette am Handgelenk getragen und nutzt
diese gleichzeitig zur Blutdruckbestimmung; die Sensorik für EKG, Temperatur
und Sauerstoffsättigung des Bluts wird über Kabel mit dem Gerät verbun-
den. Interner Speicher und ein Bluetooth-Interface bilden die Grundlage zur
Oﬄine-Auswertung von Messdaten.
Das Sensorsystem wurde in Betrieb genommen und die grundsätzliche Funk-
tionalität wurde evaluiert. Der EKG-Sensor liefert ein störungsarmes Signal
zur Auswertung der Herzfrequenz; mit der Blutdruckmessung können Werte
ermittelt werden, die mit denen kommerzieller Geräte vergleichbar sind. Der
Temperaturfühler bietet im axillaren Einsatz die Möglichkeit zur Messung
der Körpertemperatur und mit Hilfe des Accelerometers kann die aktuelle
Bewegungsart erkannt werden. Die Möglichkeit zur Aufnahme des Photople-
thysmogramms mit zwei optischen Wellenlängen bildet die Grundlage zur
Bestimmung der Blutsauerstoffsättigung. Eine zeitsynchrone Aufnahme erlaubt
eine Korrelation der Messdaten, wodurch diese fusioniert werden können. Dar-
gestellt wird dieses anhand einer alternativen Blutdruckbestimmung aus den
Sensordaten von EKG und Photoplethysmogramm.
v
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Einleitung
Diese Dissertation befasst sich mit der Realisierung eines Geräts, welches am
Handgelenk getragen wird und die Aufnahme der Vitalparametern Herzfre-
quenz, Blutdruck, Sauerstoffsättigung, Temperatur und Bewegung durchführt.
Durch eine zeitsynchrone Erfassung können aus den vorliegenden Messwer-
ten auch abgeleitete Informationen durch die Sensordatenfusion gewonnen
werden.
Das erste Kapitel behandelt zunächst den Ursprung der Arbeit aus dem
Projekt zur Gestaltung altersgerechter Lebenswelten und beschreibt dabei die
Zielgruppe. Im zweiten Kapitel werden die zu den aufzunehmenden Vitalpara-
metern notwendigen medizinischen Grundlagen erläutert und erste Möglich-
keiten zur Interpretation der Messwerte gegeben. Die derzeitige Marktsituation
zu tragbaren Geräten für eine medizinische Überwachung wird anschließend
im dritten Kapitel dargestellt.
Nach der Projekt- und Grundlagenbeschreibung wird im vierten Kapitel
das entwickelte Gerät selbst, die Vital-Sign-Watch beschrieben. Dabei werden
sowohl der schaltungstechnische Aufbau als auch einige Aspekte der Soft-
wareumsetzung erläutert. Kapitel fünf beschreibt anschließend die aufgebaute
Sensorik und evaluiert deren Funktion durch eine Darstellung von Messungen.
Abschließend werden im sechsten Kapitel die vorhandenen Ergebnisse disku-
tiert. Dazu wird ein Ausblick auf weitere, durch Datenfusion gewinnbare Werte
gegeben.
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Kapitel 1
Das Projekt zur Gestaltung
altersgerechter Lebenswelten
„Die Menschen werden immer älter!“ Diese Aussage bezieht sich nicht in erster
Linie auf das Gefühl vieler Menschen, nicht mehr mit den immer komplexer
werdenden Aufgaben des Alltags zurechtzukommen. Vielmehr handelt es sich
um eine objektive Darstellung, die auf den ermittelten und hochgerechneten
Zahlen des statistischen Bundesamtes beruht. Die meist als „Alterspyrami-
de“ bezeichnete Grafik macht dabei die Entwicklung der Altersverteilung in
Deutschland sichtbar.
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Abbildung 1.1: Die Bevölkerungsentwicklung Deutschlands über die Jahre
1910 (grün), 1950 (rot), 2005 (weiß) und 2050 (lila) nach
Altersaufteilung in Jahren nach [1].
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Während zu Beginn des letzten Jahrhunderts noch eine sehr breite Basis zu
erkennen ist (Pyramidenform), findet in der aktuellen Zeit eine Entwicklung
des Hauptanteils nach oben statt, wobei momentan das Maximum bei den
etwa 40-jährigen liegt. Und die Hochrechnung lässt vermuten, dass das mittlere
Bevölkerungsalter noch weiter steigen wird.
Die vielfältigen Ursachen für diesen Trend sollen im Rahmen dieser Disserta-
tion nicht weiter behandelt werden. Vielmehr gilt es, Wege und Möglichkeiten
zu finden, die Selbständigkeit und Lebensqualität der im Durchschnitt älteren
Menschen mit den zur Verfügung stehenden Mitteln aufrechtzuerhalten. Mög-
lichkeiten dafür sind beispielsweise Unterstützung im Haushalt, um hier einen
möglichen Umzug ins Altersheim so lange wie möglich hinauszuzögern, oder
auch medizinische Überwachung, um den Menschen ein Gefühl der Sicherheit
zu vermitteln und eine Hilfe für den Notfall anzubieten. Da für die steigende
Anzahl pflege- bzw. unterstützungsbedürftiger Menschen eine entsprechend
steigende Zahl von Fachpersonal erforderlich ist, ist es zudem wünschenswert,
die unterstützenden Systeme mit Hilfe von aktueller Technik so weit wie mög-
lich automatisch bzw. durch den Anwender selbst bedienbar zu gestalten. Somit
können im Bereich des Pflegepersonals aber auch finanziell für den bedürftigen
Menschen selbst Einsparungen erreicht werden.
1.1 Zielsetzung des GAL-Projektes
Dieses erste Kapitel beschreibt den niedersächsischen Forschungsverbund zur
Gestaltung altersgerechter Lebenswelten (GAL), ein interdisziplinäres Projekt,
welches sich zum Ziel gemacht hat, die bedürftigen Menschen im Alter zu
unterstützen:
Ziel des Niedersächsischen Forschungsverbunds zur Gestaltung
altersgerechter Lebenswelten – Informations- und Kommunikati-
onstechnik zur Gewinnung und Aufrechterhaltung von Lebensquali-
tät, Gesundheit und Selbstbestimmung in der zweiten Lebenshälfte
– (GAL) ist es,
• neue Verfahren der Informations- und Kommunikationstech-
nik für altersgerechte Lebenswelten zu identifizieren, wei-
terzuentwickeln und zu evaluieren (inhaltliche Zielsetzung)
sowie
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• die einschlägigen niedersächsischen Forschungseinrichtun-
gen in die Lage zu versetzen, sich federführend an größeren
nationalen oder internationalen Forschungsvorhaben zu die-
ser Thematik beteiligen zu können (forschungsstrategische
Zielsetzung).
(Gestaltung altersgerechter Lebenswelten, Projektbeschreibung)
Das GAL-Projekt konzentriert sich nicht alleine auf die technischen Möglich-
keiten, eine Unterstützung zu realisieren. Die Interdisziplinarität verschiedener
Fachrichtungen soll dazu eingesetzt werden, die „Altersproblematik“ ganzheit-
lich zu verbessern, wobei der Mensch im Mittelpunkt steht.
Abbildung 1.2: Beim interdisziplinären Projekt GAL wird der Mensch im
Mittelpunkt mit Hilfe unterschiedlicher Fachrichtungen un-
terstützt.
Die Abbildung 1.2 verdeutlicht diese Idee anhand des „Doppelkreis“-Bildes:
Die Unterstützung des Menschen im Mittelpunkt wird durch eine technische
Plattform erreicht, mit Hilfe derer die Vitaldaten erfasst und interpretiert
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werden. Während dieser erste Kreis weitestgehend automatisiert ablaufen
kann, schließt der zweite, äußere Kreis die neuen Versorgungsformen und IT-
Architekturen mit ein. Hierbei handelt es sich um ein System, welches mit dem
Oberbegriff „Telemedizin“ bezeichnet werden kann. Dabei werden Messdaten
der Vitalparameter bereits an das zuständige Fachpersonal weitergeleitet, dort
interpretiert, und im Bedarfsfall erfolgt eine Handlung. Beide Plattformen
sind auf die sozialen, ökonomischen und psychischen Voraussetzungen und
Konsequenzen gestützt, die im Rahmen des Projekts grundsätzlich erforscht
werden.
Untergliedert sind alle Tätigkeiten in verschiedene Arbeitspakete. Die ersten
vier stellen hierbei Assistenzfunktionen für ältere Menschen dar, welche durch
die „Infrastruktur“ der technischen Plattform in einem weiteren Arbeitspaket
im häuslichen Umfeld miteinander verbunden werden. Um das gesamte Pro-
jekt nicht nur von der technischen Seite her zu betrachten, existieren neben
dem Projektmanagement zusätzlich Aufgaben, die die sozialen, ökonomischen
und psychischen Voraussetzungen und Konsequenzen näher untersuchen so-
wie die Architekturen der Informationstechnik der neuen Versorgungsformen
erforschen. Der inter- und multidisziplinäre Ansatz zum Erreichen eines ge-
meinsamen Ziels, nämlich der Gestaltung altersgerechter Lebenswelten, ist
kennzeichnend für dieses Projekt.
Die Assistenzfunktionen sollen einer betroffenen Person ermöglichen, den
Alltag in den „eigenen vier Wänden“ weitestgehend ohne fremde Hilfe be-
wältigen zu können. Hierzu gehört zunächst der persönliche Aktivitäts- und
Haushaltsassistent. Dieser unterstützt geschwächte Gedächtnisleistungen durch
gezielte Erinnerungen beispielsweise an einen wahrzunehmenden Termin oder
an das Abschalten des Herdes nach der Benutzung. Die zu untersuchende,
sensorgestützte Aktivitätsbestimmung soll durch Langzeitaufnahmen der Ver-
haltensmuster der Person (z. B. Änderungen der Esszeiten, weniger Bewegung
innerhalb der Wohnung, etc.) frühzeitig schleichende Veränderungen im Tages-
ablauf feststellen, die auf Änderungen des Gesundheitszustandes schließen las-
sen. Eine zudem wichtige Aufgabe von großer gesundheitlicher Relevanz ist die
Sturzerkennung. Da gerade ein Sturz eines Menschen im hohen Alter gefährlich
sein kann und zudem eine erforderliche Rehabilitation zur Folge hat, entsteht
bei alleine lebenden Menschen ein zunehmendes Gefühl der Unsicherheit. Eine
automatische Erkennung kann durch ein Alarmsystem schnellstmögliche Hilfe
anfordern.
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1.2 Berliner Altersstudie
Bei der Berliner Altersstudie (BASE) wurden Menschen im Alter zwischen 70
und 100 Jahren gerontologisch auf ihre geistige und körperliche Gesundheit
hin untersucht. Dabei fand die Hauptstudie von 1990–1993 statt, danach wur-
de sie als Längsschnittstudie weitergeführt, indem überlebende Teilnehmer
siebenmal nachuntersucht wurden. Das zentrale Ergebnis bestätigt zunächst
die demografische Hochrechnung der Bevölkerungssituation in den kommen-
den Jahrzehnten; bis 2030 wird die Zahl der über 60-Jährigen um knapp 40%
von 20 auf etwa 30Millionen Einwohner ansteigen. Derzeit geht es den alten
Menschen grundsätzlich gut, vorhergesagt wird jedoch eine große Herausfor-
derung im Pflegenotstand. Ein großer Wunsch besteht in der Erhaltung der
Unabhängigkeit im Alter.
Diese Ergebnisse sind eine weitere Grundlage für das Projekt der altersgerech-
ten Lebenswelten, dessen Ziele mit den Wünschen der alternden Bevölkerung
deckungsgleich sind: Assistenzfunktionen für die Unabhängigkeit und Über-
wachung von Gesundheit (Sturzprävention) für den möglichst langen Erhalt
derselben.
1.3 Monitoring im Präventions- und Rehabilitationssport
Dieses Arbeitspaket bildet die Basis für diese Arbeit. Für das Monitoring steht
die Entwicklung eines tragbaren Geräts zur Langzeitüberwachung von Vitalpa-
rametern im Vordergrund, die Vital-Sign-Watch (Kapitel 4). Zunächst besteht
das Ziel, den Ist-Zustand des Patienten überwachen zu können, beispielsweise
zum Schutz vor Überbelastung bei körperlichen Trainings oder zur Blutdruck-
messung, um akuten Bluthochdruck erkennen zu können. Ein weiteres Ziel
stellt das mögliche Langzeitmonitoring der Vitalwerte dar, welches durch eine
kompakte, tragbare Bauweise begünstigt wird. Mit Hilfe der aufgezeichneten
Daten können bereits frühzeitig Veränderungen sowohl im Normal- oder Ruhe-
zustand als auch bei Belastungen, unter denen sich Anzeichen oft früher zeigen,
erkannt werden. Somit ist das Gerät nicht nur für die Überwachung während
der Rehabilitation geeignet; viel mehr ist eine Prädiktion von Veränderungen
möglich (beispielsweise ein erhöhtes Sturzrisiko), was präventives Handeln
(Verbesserung des Gehverhaltens durch körperliches Training) zur Folge haben
kann.
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1.3.1 Chronisch obstruktive Lungenerkrankung
Als eine spezielle Zielgruppe werden im GAL-Projektvorhaben Patienten mit
der chronisch obstruktiven Lungenerkrankung (englisch: chronic obstructive
pulmonary disease, COPD) genannt.
Die mit dieser Krankheit auftretenden Symptome können durch regelmäßiges
körperliches Training maßgeblich verbessert werden. Ein Problem ergibt sich
jedoch bei der Durchführung des Trainings. Findet dieses stationär statt, ist
eine Anreise notwendig, die gerade bei älteren Menschen mit eingeschränkter
Mobilität weitere Risiken birgt. Alternativ besteht die Möglichkeit, das Training
eigenverantwortlich im häuslichen Umfeld durchzuführen, jedoch sinkt hierbei
meist das kooperative Verhalten während der Therapie (Compliance). Darüber
hinaus wird ein großes Maß an Unsicherheit beschrieben, ohne die ärztliche
Betreuung und Überwachung zu trainieren.
Um diesen Problemen entgegenzuwirken, kann die im Rahmen dieser Arbeit
entwickelte Vital-Sign-Watch eingesetzt werden. Die elektronische Rehabilitati-
onsüberwachung unterstützt die Bereitschaft zu regelmäßigen Trainingseinhei-
ten. Ein vollständiges Entfallen von ärztlicher Betreuung gibt es nicht, jedoch
können Überbelastung bzw. kritische Werte während des Trainings erkannt
und dessen Durchführung rechtzeitig abgebrochen werden, bevor es zu einem
Gesundheitsrisiko kommt.
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Medizinische Diagnoseverfahren
Dieses Kapitel beschreibt die Vitalparameter, die von dem im Rahmen dieser Dis-
sertation entwickelten Gerät über die unterschiedliche Sensorik aufgenommen
werden. In jedem Abschnitt werden dabei zunächst allgemeine Grundlagen zu
der jeweiligen Größe und der Messmethode erläutert. Anschließend erfolgt ein
Bezug darauf, wie der zu messende Wert von der Vital-Sign-Watch verwendet
wird bzw. für welche Art der Diagnose dieser genutzt werden kann.
2.1 Herzfrequenz/Elektrokardiografie
Der Begriff Elektrokardiografie (EKG) bezeichnet im Allgemeinen eine tech-
nisch unterstützte Überwachung der Herzaktivität des Menschen. Es handelt
sich dabei um eine „elektrische Herzschrift“, also das Aufzeichnen der elek-
trischen Vorgänge des Herzens in einem Diagramm, das eine Spannung über
einem zeitlichen Verlauf darstellt. Dieser Abschnitt erklärt die dafür notwendi-
gen Grundlagen und beschreibt danach, welche Form des EKG bei der Vital-
Sign-Watch verwendet und für welchen medizinischen Nutzen es von dieser
eingesetzt wird.
2.1.1 Bioelektrisches Erregungssystem des Herzens
Der beim Elektrokardiogramm aufgezeichnete Spannungsverlauf repräsentiert
die bioelektrische Aktivität des Herzens. Darunter versteht man die elektri-
schen Potenziale, die in einem entsprechenden Rhythmus eine Kontraktion der
Herzmuskelfasern auslösen und somit den Blutkreislauf im Körper in Bewe-
gung halten. In der folgenden Abbildung 2.1 wird ein typischer Zyklus der
9
Kapitel 2 Medizinische Diagnoseverfahren
elektrischen Herzaktivität dargestellt, bei der die einzelnen Abschnitte mit
ihren typischen Amplituden und Laufzeiten farblich gekennzeichnet sind.
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Abbildung 2.1: Zeitlicher Verlauf des gesamten Spannungspotenzials der
Herzerregung nach [2]. Typische Zeiten der P-Welle: < 0,11 s;
QRS-Komplex: < 0,11 s; PQ-Dauer: 0,12–0,21 s. Typische
Amplituden der P-Welle: < 0,2mV; R-Zacke: 0,6–2,6mV.
Die Buchstaben P bis U markieren dabei die unterschiedlichen Auslöser
der entsprechenden Welle. Veränderung der Zeiten und Potenziale ermögli-
chen eine Diagnose des Reizleitungssystems. Der Zyklus beginnt mit einer
Spontandepolarisation im Sinusknoten. Im EKG ist diese Depolarisation sicht-
bar und wird dort als P-Welle bezeichnet. Der elektrische Impuls erreicht als
nächstes den Atrioventrikularknoten (kurz: AV-Knoten), welcher die einzige
elektrische Verbindung zwischen den Vorhöfen und den Herzkammern dar-
stellt. Die Depolarisation des AV-Knotens ist als Q-Welle ebenfalls Element
des Elektrokardiogramms. Die relativ langsame elektrische Leitungsgeschwin-
digkeit kann im EKG als PQ-Zeit ermittelt werden. Die weitere elektrische
Erregung des Herzens verläuft über das His-Bündel und die Tawara-Schenkel
in die Purkinje-Fasern, welche abschließend mit der Arbeitsmuskulatur des
Herzens verbunden sind. Der im EKG sichtbare QRS-Komplex stellt die gesamte
Erregungsaktivität der Herzkammer dar, zuletzt folgt die T-Welle, welche durch
die Erregungsrückbildung hervorgerufen wird.
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2.1.2 Ableitungen des Elektrokardiogramms
Für die Darstellung des Erregungssystems muss die elektrische Herzaktivität
mit Hilfe von Elektroden von der Körperoberfläche abgeleitet werden. Der
Ionenaustausch zwischen Haut und Elektrode wird durch eine aufgebrachte
Silber/Silberchlorid-Schicht ermöglicht, wobei die Kontaktfläche zudem mit
einem Elektrolyt-Gel bedeckt ist, um die Unebenheiten der Haut gegenüber
der glatten Elektrode auszugleichen. Um eine Diagnose anhand des EKGs
zu erhalten, muss sichergestellt werden, dass eine Vergleichbarkeit zwischen
verschiedenen Messungen möglich ist. Dafür werden zunächst die Standardab-
leitungen nach Einthoven und Goldberger definiert; diese erfolgen über feste
Punkte auf der Körperoberfläche, an denen die Elektroden angebracht werden.
Durch unipolare und bipolare Messung der Spannungspotenziale können somit
insgesamt zwölf EKG-Kanäle abgeleitet werden. Die hier dargestellten Ablei-
tungen gehören zu denen in der Frontalebene. Darüber hinaus gibt es auch
noch die Möglichkeit, die Herzaktivität in der Horizontalebene (beispielsweise
mit den Brustwandableitungen nach Wilson) zu untersuchen, jedoch wird an
dieser Stelle nicht näher darauf eingegangen.
I
II IIIaVF
aVR aVL
Abbildung 2.2: Extremitätenableitungen im Oberflächen-EKG. I, II, III: Bipo-
lar nach Einthoven. aVR, aVL, avF: Unipolar nach Goldberger
nach [2].
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Ableitungen nach Einthoven
Für die Ableitung nach Einthoven werden drei Elektroden verwendet, die den
linken Arm (gelbe Elektrode), den rechten Arm (rote Elektrode) und den
linken Fuß (grüne Elektrode) kontaktieren (Abbildung 2.2). Gegebenenfalls
kommt eine vierte Elektrode zum Einsatz (schwarz), die jedoch nur zum
Potenzialausgleich und damit zur Störungsminimierung dient. Gemessen wird
nun bipolar zwischen linken und rechtem Arm (I), rechtem Arm und linkem
Fuß (II) sowie linkem Fuß und linkem Arm (III). Die Messpunkte spannen
dabei das in der Abbildung hervorgehobene Einthoven-Dreieck auf.
Ableitungen nach Goldberger
Zur Ableitung nach Goldberger werden dieselben Punkte für die Elektroden
wie bei der Einthoven-Ableitung verwendet, nun jedoch mit einer geänderten
elektrischen Verschaltung und einer unipolaren Ableitung. Während nach
Einthoven jeweils zwei Elektroden verbunden wurden, sieht Goldberger hier
den Einsatz von spannungsteilenden Widerständen vor, um jeweils das mittlere
Potenzial zwischen diesen beiden Elektroden zu erhalten. Bezogen auf die
Darstellung von Einthoven entsteht auch hier ein Dreieck der Messpunkte,
dieses ist jedoch um 30° im Vergleich zum Einthoven-Dreieck gedreht.
Ein Auftragen aller Ableitungsvektoren bildet den Cabrera-Kreis, der durch
zusätzliche Vektoren-Spiegelung fast vollständig abgedeckt wird und eine
Bestimmung des Lagetyps ermöglicht.
2.1.3 Arten des Elektrokardiogramms
Es gibt verschiedene Möglichkeiten, das Elektrokardiogramm aufzuzeichnen.
Neben den verschiedenen Formen der Ableitung (Position der Elektroden und
Anzahl der aufzuzeichnenden Kanäle), die im weiteren Verlauf dieses Kapiteln
noch beschrieben werden, ist es zusätzlich möglich, die Dauer der Aufzeichnung
und den Zustand des Patienten zu variieren. Drei häufig verwendete Varianten
sind die Folgenden:
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Ruhe-EKG
Diese Form des Elektrokardiograms wird in der Regel am liegenden Patienten
aufgezeichnet, wobei der Patient keiner körperlichen Belastung ausgesetzt
wird (EKG-Aufzeichnung in Ruhe). Um andauernde Veränderungen des Her-
zens bzw. dessen Erregungssystems zu erkennen, reichen bei dieser Art der
Aufzeichnung wenige Sekunden. Es ist somit eine gängige Möglichkeit, auch
bei Notfällen schnell eine Diagnose zu erhalten. Gerade gesundheitskritische
Merkmale, wie beispielsweise Kammerflimmern, können in der Regel sofort
erkannt und korrekt behandelt werden. Eine Ableitung mit drei Elektroden ist
hierfür ausreichend.
Belastungs-EKG
Dieses Elektrokardiogrammwird meist aufgezeichnet, während der Patient eine
körperliche Belastung auf einem Trainingsgerät erfährt. Anhand des Verlaufs
des EKG können weitere Diagnosen des Herzens gestellt werden. Beispielsweise
lässt sich unter Belastung die koronare Herzkrankheit identifizieren, bei der
eine Durchblutungsstörung der Herzkranzgefäße vorliegt. Weiterhin stellt das
Belastungs-EKG ein wichtiges Hilfsmittel zur Bestimmung der körperlichen
Leistungsfähigkeit dar, welche durch regelmäßiges Training verbessert werden
kann. Ein trainierter Herzmuskel kann eine stärkere Kontraktion ausüben und
muss für ein gleiches Blutvolumen weniger häufig kontrahieren, was im EKG an
einer niedrigen Pulsfrequenz sichtbar wird. Bei einem gut trainierten Herzen
hat der Patient ebenfalls einen niedrigeren Ruhepuls (bei Nicht-Belastung) und
erreicht diesen nach Belastung in der Regel auch wieder in kürzerer Zeit.
Langzeit-EKG
Eine weitere wichtige Variante der EKG-Aufzeichnung ist das Langzeit-Elektro-
kardiogramm. Ist bei den bereits genannten Formen stets nur ein kurzer zeitli-
cher Ausschnitt zu sehen, spiegelt das Langzeit-EKG die gesamte Historie des
Erregungssystems über einen Zeitraum von etwa 24Stunden wider. In erster
Linie wird es zur Rhythmusdiagnostik verwendet, wobei die durchgehende
Aktivität des Sinusknotens untersucht wird oder auch seltener auftretende
Rhythmusstörungen wie Extrasystolen erkannt werden können. Das Langzeit-
EKG wird über die Ableitungselektroden mit einem kleinen tragbaren, batte-
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riebetriebenen Gerät aufgezeichnet und hindert somit den Patienten nicht an
seinem normalen Tagesablauf.
2.1.4 Das EKG der Vital-Sign-Watch
Die hier dargestellten Ableitungen und Arten der Elektrokardiografie ermögli-
chen eine komplexe Diagnose des Herzens. Dabei ist die automatische Auswer-
tung der Daten nur bedingt möglich und bedarf auch heute noch der Analyse
durch entsprechendes Fachpersonal. Eine im Vergleich einfache Untersuchung
stellt die im Fokus dieser Arbeit liegende Rhythmusdiagnostik dar, die beispiels-
weise beim COPD-Patienten eine große Rolle in der Trainingsüberwachung
spielt. Für die Bestimmung der Herzfrequenz werden primär die Auftrittszeit-
punkte der im EKG vorhandenen R-Zacke benötigt. Zu deren Messung ist es
ausreichend, die Summe der Biopotenziale zwischen linken und rechtem Arm
zu bestimmen (I. Ableitung nach Einthoven). Darüber hinaus können hier
die Elektroden auch auf dem Brustkorb aufgesetzt werden, was auch in der
Sportmedizin bei der Verwendung von Brustgurten von Pulsuhren gängige
Praxis ist. Die Vital-Sign-Watch verwendet die beschriebene vereinfachte Art
der Ableitung am Brustkorb und liefert dadurch die Grundvoraussetzung für
die Rhythmusdiagnostik.
2.1.5 Diagnostik
Schon allein durch die Untersuchung der Auftrittszeitpunkte des QRS-Komple-
xes lassen sich unterschiedliche Diagnosen stellen. Als bekanntester Messwert
gilt die Herzfrequenz, die aus dem reziproken Wert des Zeitabstandes der
R-Wellen bestimmt werden kann und üblicherweise in Schlägen pro Minute
angegeben wird. Die normale Herzfrequenz wird vom Sinusknoten vorgegeben
und hat in Ruhe eine Frequenz von 60–80 Schlägen pro Minute. Bei unzurei-
chender Erregungsbildung des Sinusknotens ist ein verlangsamter Herzschlag
zu erwarten (bradykarde Rhythmusstörung), während auftretende Extrasysto-
len (vorzeitige Depolarisation elektrisch aktiver Herzzellen) zu einer erhöhten
Frequenz führen (tachykarde Rhythmusstörung). Die Rhythmusstörungen ha-
ben Auswirkungen auf den Kreislauf, da die Herzleistung beeinträchtigt werden
kann. Daher ist eine frühzeitige Erkennung aufgrund einer Langzeitmessung
von positiver Bedeutung.
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Anhand des Ruhepulses bzw. der Geschwindigkeit, mit der die Herzfrequenz
ansteigt, kann der Trainingszustand eines Menschen bestimmt werden. Da das
Herz wie jeder andere Muskel auch trainiert werden kann, wird der Ruhepuls
mit steigendem Trainingszustand meist niedriger, da durch eine vergrößerte
Pumpleistung das Herzzeitvolumen auch bei niedrigem Puls ausreichend ist,
um den Kreislauf zu versorgen. Bei COPD Patienten kann dieser Effekt zur
Bestimmung des Trainingserfolges genutzt werden. Darüber hinaus kann das
Training überwacht werden, um eine Überbelastung (erkennbar durch zu ho-
hen Puls) zu vermeiden. In Verbindung mit anderen Sensoren (z. B. Bewegung)
ist eine Schätzung des Energieumsatzes möglich.
In bestimmten Grenzen lässt sich aus dem EKG die Atemfrequenz ableiten.
Dafür können zwei verschiedene Lösungsansätze verfolgt werden. Für das
erste Verfahren werden wie bei der Herzfrequenz die Auftrittszeitpunkte der
QRS-Komplexe im EKG gesucht und anschließend deren Abstände bestimmt.
Das Ergebnis ist eine in der Zeitreihe auftretende Modulation, die mit dem
Atemrhythmus korreliert (Respiratory Sinus Arrhythmia) [3]. Der zweite Lö-
sungsansatz besteht ebenfalls zunächst aus der Suche nach QRS-Komplex Zeit-
punkten, jedoch wird nun die Amplitude der jeweiligen R-Wellen untersucht,
die wie die Herzratenvariabilität auch durch den Atemrhythmus moduliert
wird [4, 5].
Durch eine spezielle Darstellung der Herzratenvariabilität in einem Poincaré-
Plot, bei dem das R-R-Intervall als Funktion des nachfolgenden R-R-Intervalls
aufgetragen wird, sind darüber hinaus weitere medizinische Diagnosen mög-
lich. Da auch hier nur der eigentliche Auftrittszeitpunkt des QRS-Komplexes
notwendig ist, ist die bei der Vital-Sign-Watch eingesetzte Zweipunkt-Ableitung
ausreichend zur Datenaufzeichnung. Ein Beispiel für die Diagnose ist die Ri-
sikoeinschätzung einer Herzinsuffizienz, welche von Esperer [6] beschrieben
wird.
2.2 Blutdruck
Der Blutkreislauf des Menschen stellt ein in sich geschlossenes System dar,
welches im Prinzip aus zwei hintereinandergeschalteten Kreisläufen besteht.
Der Lungenkreislauf (auch kleiner Kreislauf) verbindet das Herz mit der Lunge,
in der das Blut Kohlendioxid abgibt und mit neuem Sauerstoff angereichert
wird. Der Körperkreislauf (großer Blutkreislauf) dient dazu, diese Atemgase
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durch den gesamten Körper zu transportieren, also eine Sauerstoffversorgung
zu gewährleisten und das entstehende CO2 bis zur Lunge zu befördern. Da diese
Verteilung nicht alleine durch Diffusion und Konvektion geschehen kann, wird
dieser Kreislauf von den Pumpvorgängen der linken und rechten Herzkammer
angetrieben (vgl. Abbildung 2.3).
Körperkreislauf
Lungenkreislauf
sauerstoffreiches Blut
sauerstoffarmes Blut
HerzLunge
A
B
C
D
Abbildung 2.3: Schematische Darstellung des großen (Körper) und kleinen
(Lunge) vom Herzen angetriebenen menschlichen Blutkreis-
laufs nach [7]. A: linker Vorhof, B: linke Herzkammer, C:
rechter Vorhof, D: rechte Herzkammer.
Um den Blutkreislauf in Bewegung zu halten, kontrahieren die Muskelfasern
in der Austreibungsphase, was zur Volumenverringerung der Herzkammern
führt. Somit wird das in der Kammer befindliche Blut durch die Arterien ge-
presst, welche es zu den Organen leiten. Die Herzklappen dienen dabei als
Ventil, um das Blut in die entsprechende Richtung zu transportieren. Der sich
verändernde Druck, der währenddessen in den Arterien herrscht, wird als Blut-
druck bezeichnet und verändert sich zyklisch zusammen mit der Herzaktivität.
Der maximale Druck, der in der Auswurfphase des Herzens in der Arterie
herrscht, wird als systolischer Blutdruck (SYS) bezeichnet, beim Minimum wäh-
rend der Entspannungsphase spricht man vom diastolischen Blutdruck (DIA).
Abbildung 2.4 zeigt den Zusammenhang zwischen der Herzaktivität (EKG,
schwarz) und dem jeweils zugehörigen Blutdruck und -volumen. Anzumerken
sei, dass der Ventrikeldruck hier zwischen 0 und 120mmHg schwankt, während
innerhalb der Aorta ein minimaler Druck von 80mmHg vorliegt. Einerseits liegt
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dies an der Ventilfunktion der Herzklappen; darüber hinaus verhalten sich die
Arterien wie eine Art Windkessel, um den minimalen Druck gewährleisten zu
können, der eine kontinuierliche Organversorgung sicherstellt.
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Abbildung 2.4: Zusammenhang zwischen Blutdruck und EKG nach [2].
Der ebenfalls in der Literatur zu findende mittlere arterielle Druck (MAD)
kann durch die Integration des Druckes über einen Herzzyklus bestimmt wer-
den; ein annähernder Wert wird durch die Formel
MAD= DIA+
1
3
· (SYS−DIA)
berechnet. Der MAD spielt eine Rolle bei der Auswertung des Blutdrucks
nach der oszillometrischen Methode (siehe Abschnitt 2.2.2).
2.2.1 Medizinische Bedeutung
Auf der Höhe des Herzens liegt der Blutdruck beim gesunden Menschen in Ru-
he zwischen 80mmHg diastolisch und 120mmHg systolisch. Durch gesteigerte
körperliche Aktivität (beispielsweise Sport) benötigt der Organismus mehr
Sauerstoff. Um diese Versorgung sicherzustellen, wird ebenfalls die Kreislaufak-
tivität vom Sympathikus, einem Teil des vegetativen Nervensystems, gesteigert.
Dabei wird der Herzrhythmus beschleunigt und damit das Herz-Zeit-Volumen
und der Blutdruck angehoben.
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Für die Diagnose hat der Blutdruck eine große Bedeutung: Er erlaubt Rück-
schlüsse auf die Leistungsfähigkeit des Herzens und den Zustand des arteriellen
Gefäßsystems. Eine ungesunde Lebensweise führt meist zu Bluthochdruck,
welcher im Alter ein großes gesundheitliches Risiko darstellt, da hierdurch
etwa Gefäßwände geschädigt werden können. Das hat Gefäßverkalkungen zur
Folge, die schlimmstenfalls zu Schlaganfall oder Herzinfarkt führen können.
2.2.2 Messung des Blutdrucks
Soll der Blutdruck beim Menschen gemessen werden, so existiert dafür eine
Vielzahl von Methoden, die in diesem Abschnitt erläutert werden. Die wohl prä-
ziseste Form ist das direkte Einbringen eines Drucksensors in den Blutkreislauf.
Die direkte Kopplung ermöglicht eine kontinuierliche Messung und erlaubt
somit die Erkennung von kurzfristigen Änderungen des Drucks. Der große
Nachteil dieser Art der Messung ist hingegen die Invasivität. Das Legen eines
Zuganges zur Arterie kann allenfalls von geschultem Personal durchgeführt
werden und darüber hinaus herrscht ein Infektionsrisiko. Um diese Nachtei-
le nicht in Kauf nehmen zu müssen, wurden bereits sehr früh Erkenntnisse
gewonnen, die eine Blutdruckmessung ohne direkten Eingriff in den Körper
ermöglichen.
Geschichtlicher Exkurs zur nicht-invasiven Blutdruckmessung
Die nicht-invasive Messung des Blutdrucks geht in das Jahr 1835 zurück [8].
Damals wurde vom Franzosen Julius Hérisson eine mit Quecksilber gefüllte
Röhre verwendet, die am unteren Ende mit einer Ledermembran und am
oberen Ende mit einem verschließbaren Ventil versehen war. Zur Messung des
systolischen Blutdrucks wurde die Membran auf eine Arterie gedrückt, bis diese
vollständig kollabiert und ein Puls gerade nicht mehr zu tasten ist. Der hierfür
notwendige Druck spiegelt sich im Steigen des Quecksilbers in der Säule wieder.
Die EinheitmmHg (Steighöhe des Quecksilbers in Millimetern) wird heute noch
zur Angabe des Blutdrucks verwendet. 1896 wurde eine neue Messmethode
von dem italienischen Arzt Scipione Riva-Rocci vorgestellt, bei der nun eine
aufblasbare Gummimanschette zirkular um den Oberarm den Druck erzeugt,
mit der die äußeren Arterien komprimiert werden. Nach dem Aufblasen wird
die Luft langsam abgelassen, wodurch der Druck in der Manschette wieder sinkt.
Beim ersten tastbaren Pulsschlag entspricht der Manschettendruck gerade dem
systolischen Blutdruck.
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Abbildung 2.5: Schematische Darstellung der Blutdruckmessung durch Aus-
kultation mit Manschetten- und Gefäßdruck nach [7]. Systole:
Blutdruckmaximum, Diastole: Blutdruckminimum.
Nach Riva-Rocci wurde 1905 vom Militärarzt Sergejev Korotkoff eine Er-
gänzung der Messmethode beschrieben, die zusätzlich in der Lage ist, den
diastolischen Blutdruck nicht-invasiv zu ermitteln. Korotkoff hörte während
Riva-Roccis Messung mit einem Stethoskop die Wirbelgeräusche des Bluts ab,
die durch dessen Flussverhalten durch die verengte Arterie entstehen. Dabei
konnte er den Punkt des diastolischen Drucks erkennen, an dem bei sinkendem
Manschettendruck die Geräusche wieder aufhörten. Dieser entspricht einem
ungehinderten Blutfluss durch die Arterie (Abbildung 2.5).
Automatische Messung des Blutdrucks
Die vollautomatische Messung des Blutdrucks kann auf verschiedene Arten
erfolgen. Durch die invasive Einbringung eines Sensors in den Blutkreislauf
entspricht dessen Ausgangswert direkt dem Blutdruck. Die Automatisierung der
nicht-invasiven Verfahren ist wesentlich komplexer. Als naheliegende Lösung
bietet sich an, das von Riva-Rocci bzw. Korotkoff eingesetzte Stethoskop durch
ein Mikrofon zu ersetzen und somit die Korotkoff-Geräusche aufzuzeichnen
und automatisch auszuwerten. Das Problem bei dieser Lösung ist jedoch die
komplexe Auswertung des akustischen Signals, das meist von Störgeräuschen
überlagert ist. Dennoch existieren Geräte mit diesem Messprinzip, die häufig
im klinischen Umfeld eingesetzt werden.
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Oszillometrische Methode
Das Auftreten von Oszillationen innerhalb der Manschette, die eine kompri-
mierte Arterie umschließt, ist wahrscheinlich ebenfalls seit Beginn des 19.
Jahrhunderts bekannt [9]. Eine automatische Messung wurde hingegen erst
zum Ende der 60er Jahre publiziert, wobei zunächst nur der mittlere arterielle
Druck identifiziert werden konnte [10, 11]. Später konnten dann ebenfalls
systolischer und diastolischer Druck durch die Oszillometrie bestimmt wer-
den [12]. Beim oszillometrischen Verfahren wird eine Manschette, ursprünglich
am Oberarm, später auch am Handgelenk, befestigt und zunächst auf einen
Druck oberhalb des systolischen Blutdrucks aufgepumpt. Im zweiten Schritt
wird die Luft langsam wieder abgelassen und gleichzeitig werden die verstärk-
ten, durch den Puls verursachten Druckschwankungen innerhalb der Manschet-
te untersucht. Aufgrund des Pulses kommt es durch die gegen die Manschette
arbeitende Arterie zu einem oszillierenden Verhalten des Drucks; dabei wird
typischerweise zunächst ein Anstieg der Amplitude der Oszillationen sichtbar,
der zum Ende der Messung wieder rückläufig ist. In Kombination mit dem
mittleren Manschettendruck lassen sich letztlich aus der Hüllkurve die Werte
für systolischen, diastolischen und mittleren arteriellen Druck ableiten. Eine
genaue Beschreibung des Algorithmus erfolgt in Kapitel 5, Abschnitt 5.2. Noch
zu erwähnen ist an dieser Stelle, dass der Algorithmus in der Literatur zwar
allgemein beschrieben wird, die Parametrierung zur konkreten Berechnung der
Drücke jedoch von allen Herstellern selbst erfolgt und der Öffentlichkeit nicht
zugänglich ist. Weiter gibt es Hinweise darauf, dass die Werte bei indirekter
Blutdruckmessung aufgrund der komplexen Einflüsse während des Messens
starken Schwankungen unterliegen können, die mitunter bis zu 30–50mmHg
reichen [13].
Die durch die Arterie ausgelösten Druckschwankungen sind im Vergleich
zum Gesamtdruck in der Manschette relativ gering und bewegen sich lediglich
im Bereich 1–3mmHg. Für die Auswertung dieser geringen Amplituden muss
das Drucksignal zunächst gefiltert und verstärkt werden, was jedoch durch
einen prinzipiell einfachen diskreten Aufbau machbar ist. Das eigentliche Pro-
blem können bereits kleinste Bewegungen sein, die während der Messung
das Ausgangssignal aufgrund der hohen Verstärkung stark verfälschen und
somit die Erkennung der ursprünglichen Amplitude praktisch unmöglich ma-
chen. Daher ist es für eine oszillometrische Blutdruckbestimmung von großer
Wichtigkeit, dass die Person eine ruhige Position einnimmt. Darüber hinaus
sollte vor jeder Messung (unabhängig von der Messmethode) eine ausreichend
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lange Ruhezeit eingehalten werden, um zu hohe Werte durch zuvor getane
Bewegung zu vermeiden.
Bei kommerziellen Geräten ist das Verfahren meist so empfindlich, dass emp-
fohlen wird, während der Messung nicht zu sprechen. Weiter lassen sich in der
Literatur Hinweise darauf finden, dass Manschettengröße und der Durchmesser
des Arms ebenso für Fehler verantwortlich sein können, wie die Befestigung
selbst (locker/fest).
2.2.3 Messung über die Pulswellenlaufzeit
Seit der Entwicklung der nicht-invasiven Blutdruckmessung wurde der Druck
stets mit Hilfe eines Gegendrucks bestimmt: Bei der Messung nach Riva-Rocci
musste der eigentliche Blutdruck gegen den in der Manschette arbeiten, bei
der oszillometrischen Methode (Kapitel 5.2) entsteht ein charakteristisches
Schwingungsmuster durch die Veränderung des Gegendrucks. Ebenfalls wird
bei der invasiven Druckmessung (über einen Katheter) das direkte Ergebnis
eines Drucksensors verwendet. Eine jüngere Methode beschreibt die Messung
des Blutdrucks über die Pulswellenlaufzeit [14, 15].
Elektrokardiogramm
Lautstärke
Laufzeit
a
Abbildung 2.6: Messung der Pulswellengeschwindigkeit mit Hilfe eines Mi-
krofons über der Femoralarterie für eine gegebene Distanz a
und Darstellung des aufgezeichneten Intervals nach [14].
21
Kapitel 2 Medizinische Diagnoseverfahren
Durch die Kontraktion des Herzens wird bei jedem Pulsschlag eine Druck-
welle erzeugt, die sich über die Arterien ausbreitet. Für die Messung kann
beispielsweise die R-Zacke des EKG als Startzeitpunkt gesehen werden, ein
geeigneter Messpunkt an der Körperperipherie ergibt dann eine Laufzeit der
Welle. Abbildung 2.6 zeigt ein mögliches Messverfahren für die Pulswellenge-
schwindigkeit. Neben der EKG-Aufzeichnung wird hier ein Mikrofon verwendet,
um die Pulswelle in der Femoralarterie (Oberschenkelarterie) aufzeichnen zu
können.
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Abbildung 2.7: Auftragung der Pulswellengeschwindigkeit (PWV) gegen den
transmuralen Druck für vier Patienten [15]; r ist der lineare
Korrelationskoeffizient, m die Steigung der Regressionsgera-
den. Patient IW: Alter 27, MAP in Ruhe 75mmHg. Patient
JE: Alter 44, MAP in Ruhe 150mmHg. Patient HA: Alter
62, MAP in Ruhe 87mmHg. Patient MP: Alter 80, MAP in
Ruhe 107mmHg.
Um aus der gemessenen Laufzeit den systolischen Blutdruckwert errechnen
zu können, bedarf es aufgrund verschiedener Abhängigkeiten, z. B. die Elastizi-
tät des Gewebes, einer Kalibrierung des Systems. Der Blutdruck verhält sich
hierbei umgekehrt proportional zur Pulswellenlaufzeit. Besonders positiv bei
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diesem Verfahren ist die Nicht-Belastung der Gefäße (keine Kompression durch
eine Manschette) und die Möglichkeit einer prinzipiell quasi-kontinuierlichen
Aufzeichnung der Drücke.
Die aus dem Jahre 1976 dargestellte Messung (Abbildung 2.7) zeigt den
linearen Zusammenhang zwischen dem gemessenen Innendruck der Arterie
und der Pulswellengeschwindigkeit. Auffallend sind die unterschiedlichen Para-
meter der Regressionsgeraden bei den vier Testpersonen, die deutlich machen,
dass eine Messung ohne vorherige Kalibrierung nicht möglich ist. Durch später
entdeckte Möglichkeiten zur Optimierung des Laufzeit-Verfahrens – wie adapti-
ve Filter oder Schätzverfahren – kann die Anzahl der Kalibrierungsmessungen
reduziert werden [16].
2.2.4 Blutdruckmessung der Vital-Sign-Watch
Die Bestimmung des Blutdrucks erfolgt bei der Vital-Sign-Watch aus einer Kom-
bination der Anwendung von oszillometrischer Methode mit der Bestimmung
der Pulswellenlaufzeit. Durch den Einsatz beider Messverfahren ist eine auto-
matische regelmäßige Kalibrierung des Laufzeitverfahrens möglich; dadurch
können die Fehler des Systems gering gehalten werden [17]. Die aufgezeich-
neten Blutdruckwerte können im Kontext der altersgerechten Lebenswelten zur
Trendanalyse verwendet werden, wobei einer negativen Entwicklung mit einer
Anpassung des Trainingsplans entgegengewirkt werden kann. In kurzen Ru-
hephasen des Trainings (eine Messung ist bei körperlicher Bewegung in der
Regel nicht zuverlässig möglich) kann der erhöhte Blutdruck bestimmt und
somit ein zu großer Wert verhindert werden.
2.3 Körpertemperatur
Die Körperkerntemperatur des gesunden Menschen liegt normalerweise bei
ca. 37 ◦C, wobei Schwankungen im Tagesverlauf von bis zu 1 ◦C möglich sind.
Dieses Gleichgewicht zwischen wärmeerzeugenden und wärmeerhaltenden
Mechanismen wird durch hypothalamische Kerngebiete, einer spezifischen
Hirnstruktur, der Formatio reticularis, reguliert, wobei von dieser der Sollwert
vorgegeben wird. Das Ziel ist die Einstellung einer optimalen Temperatur
für die Stoffwechselvorgänge des Körpers. Als Stellglieder für den Regelkreis
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verfügt der Körper über braunes Fettgewebe (Wärmebildung), Gefäßmotorik,
Schweißsekretion und Haarbalgmuskeln (Wärmeabgabe).
Durch körperliche Arbeit (Bewegung, Sport) kann die Körpertemperatur
ansteigen, da durch Muskelaktivität die Energieproduktion vergrößert wird
und dabei Wärme produziert wird. Der Körper versucht dann entsprechend
seinemRegelkreis, die erhöhte Temperatur wieder auf den Sollwert abzusenken,
indem die Mechanismen zur Wärmeabgabe aktiviert werden (z. B. Schwitzen).
Durch ein schnelles Ausregeln des Temperaturanstiegs ist praktisch keine
signifikante Änderung der Körperkerntemperatur zu erwarten; der Mensch
ist homoiotherm. Entsprechendes Verhalten wird bei Übergang in eine kalte
Umgebung ausgelöst. Durch Reduktion der Durchblutung der Extremitätenwird
die Wärmeabgabe verringert. Zusätzlich kann die Hautoberfläche durch Einsatz
der Haarbalgmuskeln verkleinert werden („Gänsehaut“). Durch Zittern, also
erhöhte Muskelaktivität, hat der Körper darüber hinaus noch die Möglichkeit,
Wärme zu produzieren.
Körpereigene Stellglieder
Braunes Fettgewebe
Gefäßmotorik
Schweißsekretion
Haarbalgmuskeln
Wärmeabgabe
Wärmebildung
Äußere Faktoren
Sollwert:
37 ◦C im Körperkern
Regler Gehirn
Innere Thermo-
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rezeptoren
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Abbildung 2.8: Regelkreis zur Konstanterhaltung der Körpertemperatur nach
[2].
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Abbildung 2.8 zeigt den schematisch dargestellten Regelkreis zur Konstanter-
haltung der Körpertemperatur mit körpereigenen und äußeren Stellgliedern zur
Regulation sowie demHypothalamus als zentraler Sollwertgeber. Das wichtigste
Stellglied für die Wärmeabgabe stellt die Gefäßmotorik dar. Durch die Möglich-
keit, die Hautdurchblutung zu verringern (Wärmeerhalt) oder zu vergrößern
(Wärmeabgabe) kann die Hauttemperatur in Abhängigkeit zur Umgebung
stark schwanken (vgl. Abbildung 2.10). Die Messung der Körpertemperatur
erfolgt durch Thermorezeptoren im Körperinneren und Thermorezeption der
Haut. Die Rezeptoren sind dabei nicht gleichmäßig über den gesamten Kör-
per verteilt sondern konzentrieren sich hauptsächlich auf den einzuregelnden
Körperkern. Im Folgenden zeigt Abbildung 2.9 dazu bespielsweise die Vertei-
lung der Kaltpunkte, wobei sich die größte Anzahl von Kälterezeptoren pro
Quadratzentimeter in unmittelbarer Nähe zum Körperkern befindet.
Kaltpunkte je cm2
0–3
3–6
6–9
9–13
Abbildung 2.9: Verteilung der Kaltpunkte zur Thermorezeption auf der Kör-
peroberfläche nach [18].
2.3.1 Fieber
Körperliche Aktivität hat zwar eine mögliche Temperaturerhöhung des Körper-
kerns zur Folge, jedoch wird dadurch nicht der Sollwert von 37 ◦C verstellt. Bei
Fieber handelt es sich um eine pathologische Veränderung der Körpertempe-
ratur, wobei nun eine durch endogene oder exogene Pyrogene (entzündlich
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wirkende Stoffe) hervorgerufene Sollwertverstellung auftritt. Die pyrogenen
Mediatoren werden in der Regel durch Entzündungsreaktionen freigesetzt,
können aber auch durch Stoffwechsel- oder Zerfallsprodukte von Bakterien
produziert werden. Wird der Sollwert nach oben hin verstellt, kommt es zu
gleicher Symptomatik wie bei normalem Sollwert in kalter Umgebung; die Re-
gelmechanismen zur Aufrechterhaltung der Kerntemperatur werden aktiviert,
der Mensch beginnt zu frieren. Bei abklingendem Fieber hingegen, bei dem
der Sollwert wieder nach unten hin verschoben wird, versucht der Körper z. B.
durch Schwitzen, die nun höher als der Sollwert liegende Kerntemperatur zu
reduzieren.
2.3.2 Bestimmung der Körpertemperatur
Für eine genaue Bestimmung der Körpertemperatur muss unmittelbar im Kör-
perkern gemessen werden. Der klassische Messpunkt liegt dabei rektal, da
dort die größte thermische Isolierung zur Umgebung ist. Zur statischen Tem-
peraturbestimmung werden Maximalthermometer verwendet, bei denen sich
aufgrund der Konstruktion die anzeigende Quecksilbersäule zwar ausdehnen
kann, jedoch nicht wieder sinkt. Bei den heute meist verwendeten Digitalther-
mometern wird der seit Messbeginn größte aufgetretene Messwert angezeigt
und das Ende der Messung signalisiert, wenn nach einer definierten Zeit kein
neuer höherer Wert ermittelt werden konnte. Um von der rektalen Messung
abzusehen, gibt es alternative Messpunkte z. B. im Mund (oral, bzw. sublingual)
oder unter der Achsel (axillar), die sich in der Literatur als gute Annäherung an
die Körpertemperatur erwiesen haben [19]. Eine seit einigen Jahren beliebte
Messmethode ist die Messung der Temperatur des Trommelfells mit Hilfe eines
Infrarot-Thermometers. Diese Art der Messung ist deutlich schneller, da die
Wärmeleitung und die Wärmekapazität der Haut und der Sensorfläche bei den
üblichen Kontaktthermometern praktisch entfällt. Darüber hinaus kann die
Ohrtemperaturmessung bei korrekter Ausrichtung auf das Trommelfell sehr
genaue Ergebnisse erzielen.
Auf der Körperoberfläche außerhalb des Körperkerns kann die Körpertempe-
ratur nicht direkt gemessen werden, da hier verschiedene Effekte der Thermore-
gulation zum Tragen kommen. Abbildung 2.10 zeigt dabei die Hauttemperatur
in Abhängigkeit zur Umgebungstemperatur. Wird die Umgebungstemperatur
bei einem zuvor auf die entsprechende Person kalibriertem Messsystem berück-
sichtigt, ist dennoch eine Einschätzung der Kerntemperatur möglich, wenn die
Umgebungsparameter konstant bleiben.
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Abbildung 2.10: Darstellung der Hauttemperatur in kalter und warmer Um-
gebung nach [20].
2.3.3 Körpertemperaturmessung mit der Vital-Sign-Watch
Der Prototyp der Vital-Sign-Watch führt die Temperaturmessung am Hand-
gelenk und der Umgebung durch. Zur Referenzmessung wird zusätzlich ein
dritter Sensor verwendet, der die Temperatur in der Achselhöhle (Axillartem-
peratur) aufnimmt, da hier bei eng anliegendem Arm eine gute Näherung zur
Körperkerntemperatur ermittelt werden kann. Das ermöglicht die Langzeit-
Aufzeichnung und Untersuchung von Zusammenhängen zwischen Körperkern-
und Extremitätentemperatur in Abhängigkeit der Umgebung.
Für die Einstellung des optimalen Trainings für COPD-Patienten ist die
Körpertemperatur nicht zwingend erforderlich. Vielmehr geht es um die allge-
meine Überprüfung des Gesundheitszustandes: Bei erhöhter Körpertemperatur
sollte dem Körper ausreichend Ruhe gelassen werden, um eine möglicherwei-
se nahende Krankheit zu bekämpfen, da sich genereller Stress meist negativ
auf das Immunsystem auswirken kann [21, 22]. Eine frühzeitige Erkennung
von Fieber kann in bestimmten Fällen auch dazu beitragen, einer möglichen
Krankheitsausbreitung entgegenzuwirken. Als Beispiel soll an dieser Stelle die
2010 aufgetretene Pandemie mit dem H1N1-Erreger genannt werden [23].
Hier wurden an Flughäfen die Passagiere mit Wärmebildscannern auf eine
erhöhte Körpertemperatur hin untersucht, um eine mögliche Ausbreitung über
den Luftweg eindämmen zu können. Leider zeigte sich jedoch, dass zumindest
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diese Form der Influenza nicht zuverlässig erkannt werden konnte, da bei
einigen Virustypen das Fieber nicht notwendigerweise ein Symptom ist [24].
Von einem körperlichen Training ist in jedem Fall abzuraten, wenn die
Körpertemperatur bedingt durch exogene oder endogene Pyrogene erhöht ist.
2.4 Bewegung
Obwohl die Bewegung als solche keine direkte medizinische Größe ist, kann
das Bewegungsverhalten eines Menschen durchaus auf eine gesundheitliche
Veränderung hindeuten. Ein kranker Mensch bewegt sich in der Regel weniger
bzw. langsamer als ein gesunder. Speziell im Alter ist eine verlangsamte oder
zunehmend unsichere Bewegung zu erwarten, da meist der durch das Alter
bedingte Muskelabbau (Sarkopenie) voranschreitet und das klinische Syndrom
der Gebrechlichkeit (engl. Frailty) verstärkt [25]. Wichtig ist bei der Untersu-
chung auch ein langfristiger Mittelwert, anhand dessen auch ein schleichendes
Nachlassen der körperlichen Fitness zu erkennen ist, um möglichst früh dem
Muskelabbau durch körperliches Training entgegenwirken zu können.
2.4.1 Stürze: Erkennung, Prädiktion und Prävention
Die Aufzeichnung der Beschleunigungsdaten lässt nicht nur Rückschlüsse auf
die Dauer und bedingt auf die Art der Bewegung zu [26]. Eine spezielle Form
einer Bewegung ist der Sturz, der gerade bei älteren Menschen eine große
Bedeutung hat, da nach einem schweren Sturz meist eine sehr lange Zeit der
Rehabilitation folgen kann. Je nach Sturzintensität kann es auch passieren,
dass sich ein älterer Mensch nicht mehr vollständig erholen kann und somit
eine bis dahin eigenständige Lebensweise aufgegeben werden muss.
Auch spielt in diesem Szenario die Angst vor einem möglichen Sturz eine
große Rolle und bildet dabei einen gefährlichen Kreislauf. Durch die Angst
vor einem möglichen Sturz reduziert der Mensch automatisch seine Bewe-
gungen. Die verbleibenden Aktivitäten werden dadurch unsicherer, da der
Trainingszustand der Motorik entsprechend der Reduktion abnimmt. Aus der
größer werdenden Unsicherheit resultiert wiederum eine größere Sturzangst.
Im schlimmsten Fall kommt es schließlich zum Sturz [27].
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Bewertung eines sturzgefährdeten Patienten
Um festzustellen, dass ein Mensch sturzgefährdet sein kann, lassen sich in
der Literatur verschiedene Verfahren finden. Einige davon basieren auf einem
Punktesystem (beispielsweise nach Tinetti [28] oder Berg [29]), bei dem ver-
schiedene Aktionen des Patienten bewertet werden, um eine Einordnung in
die Gefährdungskategorie zu ermöglichen. Beim Functional Reach-Test nach
Duncan [30] wird mit gleichzeitigem Stillstand der Füße die Reichweite des
Armes nach vorne bewertet und somit ein Sturzrisiko erkannt, falls ein be-
stimmter Schwellenwert nicht überschritten werden kann. Die Erkenntnis, dass
sturzgefährdete Menschen sich primär auf die Tätigkeit Gehen konzentrieren
und dementsprechend beim Nachdenken über andere Dinge unbewusst ste-
henbleiben, wird beim Stops Walking When Talking-Test verwendet, der 1997
von Lundin-Olsson [31] publiziert wurde.
Eine besonders schnelle und unkomplizierte Risikoeinstufung ist jedoch
mit dem Timed Up and Go-Test (TUG) möglich, der 1991 von Podsiadlo [32]
vorgestellt wurde. In der Ausgangssituation sitzt der Patient auf einem Stuhl
und bekommt die Aufgabe, nach dem Aufstehen drei Meter weit zu gehen,
umzukehren und sich wieder hinzusetzen. Dabei wird die Zeit gemessen, die
der gesamte Vorgang andauert. Der Grenzwert wird in der Literatur mit 14 s
angegeben. Dauert der Ablauf länger, kann ein erhöhtes Sturzrisiko vorliegen.
Durch Langzeitmonitoring kann erkannt werden, ob die allgemeine Bewe-
gungsfähigkeit nachlässt, wobei ein gezieltes Training die Motorik und Koordi-
nationsfähigkeit erhalten kann. Ein zusätzlicher Effekt des Monitorings ist ein
Gefühl der Sicherheit, da durch die Erkennung eines Sturzes die Möglichkeit
der Alarmierung gegeben ist; der Mensch muss nicht befürchten, nach einem
Sturz hilflos am Boden zu liegen. Alleine dadurch sind eine sicherere Bewegung
und eine Reduktion des Sturzrisikos zu erwarten.
2.4.2 Fitness
Neben den „kritischen Bewegungen“ wie z. B. Stürzen kann Bewegung auch als
Maß für den Fitnesszustand gesehen werden, ohne dass dabei eine Verschlech-
terung der Gesamtsituation vorliegt. Dabei kann aus den aufgenommenen
Beschleunigungswerten in bestimmten Grenzen auf das aktuelle Verhalten wie
Liegen, Sitzen, Gehen, Laufen, etc. geschlossen werden.
29
Kapitel 2 Medizinische Diagnoseverfahren
2.4.3 Bewegungserkennung mit der Vital-Sign-Watch
Die Vital-Sign-Watch verfolgt beide beschriebenen Ansätze bei der Bewegungs-
erkennung. Speziell im Kontext der Gestaltung altersgerechter Lebenswelten
spielt der alte, sturzgefährdete Mensch eine große Rolle, wobei das Ziel sowohl
die Sturzprädiktion als auch die -detektion ist. Durch die Überwachung von
Fitness-Trainings kommt zusätzlich noch der Aspekt der Prävention bzw. der
Rehabilitation hinzu, falls das Sturzrisiko bereits vorhanden ist oder weiteren
Stürzen entgegen gewirkt werden soll.
Die Vital-Sign-Watch selbst nimmt die Bewegung über einen 3-achsigen Be-
schleunigungssensor auf (vgl. Kapitel 5.4), wobei ein Zugriff auf die hochauf-
lösenden Rohdaten möglich ist. Diese können über die medizinische Diagnose
hinaus auch für die Bewertung der Daten anderer Sensorik verwendet wer-
den, indem beispielsweise durch Bewegungsartfakte gestörte Sensorwerte auf
mögliche Fehler hin analysiert werden.
2.5 Blutsauerstoffsättigung
Der Blutkreislauf des Menschen, durch das Herz angetrieben, dient in erster
Linie der Versorgung der Zellen. Diese benötigen dafür Glucose und Sauerstoff,
welche bei der Zellatmung in Kohlendioxid und Wasser umgewandelt werden:
C6H12O6 + 6 O2 −→ 6 CO2 + 6 H2O
Die Summenformel zeigt den Übergang von einem Molekül Glucose und
sechs Molekülen Sauerstoff in jeweils sechs Moleküle Kohlendioxid und Wasser.
Der benötigte Sauerstoff wird hauptsächlich über das Atmen von Luft über die
Lungen ins Blut transportiert. Gleichzeitig wird das Kohlendioxid wieder an
die Umgebungsluft abgegeben. Der Transport des Sauerstoffs erfolgt durch das
Protein Hämoglobin, welches in den Erythrozyten vorhanden ist. Das Kohlen-
dioxid wird nur in geringen Mengen vom Hämoglobin gebunden. Der größte
Anteil wird in Verbindung mit Wasser als Hydrogencarbonat transportiert.
Die Sauerstoffsättigung (sO2) stellt das Verhältnis der gebundenen Sauer-
stoffmoleküle gegenüber der maximal möglichen Sättigung des Hämoglobins
dar und wird in Prozent angegeben. Da der Sauerstoff über die Alveolen der
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Lunge in das Blut transportiert wird, stellt der Sättigungsparameter einen wich-
tigen Punkt zur Beurteilung der Atemfunktion dar; demnach werden direkte
Rückschlüsse auf die Funktion der Lunge möglich. Beim gesunden jungen
Menschen liegt der Normalwert der Sauerstoffsättigung meist bei annähernd
100%, kann jedoch während des Schlafens um 10% abfallen. Ältere Menschen
haben in der Regel einen leicht niedrigeren Wert. Der zulässige Bereich sollte
demnach ärztlich ermittelt werden. Die angegebenen Werte beziehen sich in
der Regel auf die arterielle Sauerstoffsättigung, die in der Literatur unter der
Abkürzung SAO2 zu finden ist.
2.5.1 Bestimmung des Sättigungswertes
Die Sauerstoffsättigung des Bluts wird auf photometrische Weise bestimmt.
Hierzu bedient man sich des Effektes, dass das mit Sauerstoff gebundene
Hämoglobin eine andere Transmission bzw. Reflexion bei einer bestimmten
Licht-Wellenlänge aufweist (vgl. Abschnitt 5.5). Zunächst wurden für diese
Untersuchung Blutproben entnommen und entsprechend untersucht. 1935
wurde erstmals ein Verfahren beschrieben, welches eine nicht-invasive Messung
am Ohrläppchen erlaubte, wobei das System zunächst kalibriert werden musste,
um die nun zusätzlichen Effekte des durchleuchteten Gewebes zu kompensieren.
Erst Ende der 70er Jahre wurde das Prinzip dahin gehend verbessert, dass
die gesonderte Kalibrierung entfallen kann und sich das System prinzipiell bei
jedem Pulsschlag neu einstellt. Das Verfahren wird als Pulsoxymetrie bezeichnet
und erlaubt durch seine Selbstkalibrierung ebenfalls Langzeitaufnahmen, da
die Änderung des Blutvolumens an der Messstelle somit keine Änderung des
Messergebnisses bewirkt.
2.5.2 Pulsfrequenz und Pulswellenlaufzeit
Die bei der Pulsoxymetrie gemessene Änderung des Blutvolumens steht in
direktem Zusammenhang mit der Pulsfrequenz; das zyklische Pumpverhal-
ten des Herzens bewirkt die Volumenänderung. Entsprechend ist das Ablesen
dieser Frequenz möglich, indem der Kehrwert der Abstände der Volumenmaxi-
ma gebildet wird. Das Besondere hierbei ist, dass die Maxima nicht synchron
mit der Kontraktion des Herzens (R-Zacke im Elektrokardiogramm) auftre-
ten, sondern stets um einige 100ms versetzt erkennbar sind. Diese messba-
re Pulswellenlaufzeit, die bei Kenntnis der Entfernung in die entsprechende
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Pulswellengeschwindigkeit umgerechnet werden kann, wurde bereits in Ab-
schnitt 2.2.3 beschrieben und kann als Maß für eine Blutdruckveränderung
verwendet werden.
2.5.3 Sauerstoffsättigung bei Patienten mit COPD
Im Bereich der altersgerechten Lebenswelten spielt die Bestimmung der Sau-
erstoffsättigung eine große Rolle, da hier der Patient mit COPD (chronisch-
obstruktive Lungenkrankheit) im Vordergrund der Zielgruppe steht. Der Sätti-
gungswert kann auch hier zur Langzeitdiagnostik eingesetzt werden, was eine
Trendanalyse ermöglicht. Das andere Ziel des GAL-Projektes ist das körperliche
Training, welches bei COPD-Patienten einen vielversprechenden Ansatz zur Bes-
serung von Krankheitssymptomen darstellt [33–35]. Gerade bei COPD ist die
Sauerstoffsättigung während des Kurzzeittrainings von größerer Bedeutung als
das Elektrokardiogramm, „da die Belastung des COPD-Patienten respiratorisch
und in der Regel nicht kardial limitiert ist“ [36].
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Die Idee der mobilen Überwachung von Vitalparametern ist nicht neu. Ent-
sprechend der technischen Möglichkeiten bezüglich Miniaturisierung und Re-
chenleistung entwickelten sich die Geräte jedoch in den letzten Jahren immer
weiter. Dieses Kapitel gibt einen kurzen Überblick über den aktuellen Stand
der mobilen Vitalparameterüberwachung. Unterschieden wird dabei zwischen
bereits verfügbaren Geräten (Abschnitt 3.1) und der Forschung (Abschnitt 3.2),
bei der eine Auswahl aktueller Projekte und Prototypen vorgestellt wird.
3.1 Kommerzielle Geräte
Auf dem Markt gibt es bereits seit Langem Geräte zur Überwachung von
Vitalparametern. Hauptsächlich kann hier zwischen zwei Einsatzgebieten un-
terschieden werden: Auf der einen Seite steht die Kontrolle im medizinischen
Sinn (z. B. Blutdruck, EKG), bei der in erster Linie eine pathologische Ver-
änderung der Werte überwacht werden muss. Auf der anderen Seite gibt es
eine große Nutzergruppe, welche die Vitalparameter aus sportlichem Interesse
untersucht, wobei es hier etwa um die Optimierung von Trainings oder die
Messung des Energieumsatzes geht. Ein mögliches drittes Einsatzgebiet soll
hier unter der Bezeichnung „Experimentell“ aufgeführt werden. Darunter fallen
Geräte, die nicht zwingend für den Einsatz zur Vitalparameterüberwachung ge-
dacht sind, sondern um eine solche Funktion etwa durch aufspielbare Software
oder Zusatzgeräte erweitert werden können.
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3.1.1 Überwachung mit medizinischem Hintergrund
In der Zeit, als die Miniaturisierung von elektronischen Schaltungen noch
nicht so weit fortgeschritten war und speziell die Geräte zur Aufnahme von
kleinen Biosignalen aus viel analoger Schaltungstechnik bestanden und einen
entsprechend hohen Preis kosteten, war an tragbare, batteriebetriebene Geräte
für den heimischen Einsatz noch nicht zu denken. Zu dieser Zeit war daher
eine Überwachung der Vitalparameter aus medizinischen Gründen die einzi-
ge. So gingen beispielsweise die Menschen, die ihren Blutdruck elektronisch
kontrollieren wollten, in eine Apotheke, die ein stationäres automatisches
Messgerät für diesen Zweck aufgestellt hatte. Mit dem kompakter werdenden
Aufbau der Geräte und der einfacheren Bedienbarkeit stieg das Interesse der
medizinischen Selbstüberwachung.
Blutdruckmessgeräte
Heute gibt es eine große Nachfrage nach gesundheitlicher Überwachung für
zuhause. Dementsprechend groß ist das Angebot der automatischenMessgeräte
für den Blutdruck. Mit Hilfe dieser Geräte besteht die einfache Möglichkeit der
Selbstkontrolle des Blutdrucks ohne großen Aufwand oder ärztliche Hilfe. Dabei
gibt es zwei Arten von Messgeräten: zum einen solche mit einer Manschette für
den Oberarm, zum anderen die Geräte für das Handgelenk. Die Messgeräte für
den Oberarm (a) sind über einen Luftschlauch mit der Manschette verbunden,
die Handgelenksgeräte (b) sind dagegen kleiner und kompakter, wobei die
Elektronik direkt an der Manschette befestigt ist.
Abbildung 3.1 zeigt beide Gerätevarianten, wobei die Stromversorgung in
beiden Fällen mit Batterien erfolgt. Gemessen wird bei preisgünstigen Gerä-
ten nahezu ausschließlich oszillometrisch. In den höheren Preisklassen lassen
sich zunehmend Messgeräte finden, die die Messwerte durch zusätzliche aus-
kultatorische Verfahren genauer bestimmen. Zur weiteren Verbesserung der
Genauigkeit der angezeigte Blutdruckwerte werden darüber hinaus auch Be-
schleunigungssensoren eingesetzt, die mögliche Bewegungen während der
Messung aufnehmen und kompensieren bzw. die Messung schlimmstenfalls
verwerfen und wiederholen. Meistens verfügen die Geräte über einen Messwer-
tespeicher, um vorausgegangene Messungen abrufen und sich eine Verlaufs-
übersicht verschaffen zu können.
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(a) Oberarmmanschette, Omron
M500.
(b) Gerät für das Handgelenk,
Omron RS3.
Abbildung 3.1: Geräte zur automatischen Blutdruckmessung des Herstellers
Omron [37].
In der Regel verläuft die Messung wie bei M. Ramsey [11] beschrieben: Die
Manschette wird über einen kleinen Kompressor bis über den systolischen
Druck aufgepumpt. Anschließend kann der Druck langsam mit einer Rate
von 1–3mmHg/s entweichen, während die Messung durchgeführt wird. Zum
Schluss werden dem Benutzer die errechneten Werte angezeigt. Der Hersteller
Omron hat dieses Verfahren bei den Geräten für das Handgelenk hinsichtlich
der Messzeit optimiert, indem hier schon während des nun langsameren Auf-
pumpvorganges die Messdaten aufgenommen werden. Somit entfällt die Phase
des langsamen Druckabbaus. Ebenfalls gibt es verschiedene Verfahren zum
Druckablass. Einfache Handgeräte besitzen ein definiertes Leck, über das die
Luft stets entweichen kann; der Druckabfall verhält sich dabei exponentiell.
Andere Geräte steuern das integrierte Magnetventil aktiv an, um beispielswei-
se einen linearen Druckabfall zu erreichen. Zur Verbesserung der Robustheit
der Messung machen einige Hersteller davon Gebrauch, den Druck erst nach
zwei Amplituden gleicher Höhe zu reduzieren, um Bewegungsartefakte zu
unterdrücken, was jedoch zu einer längeren Messzeit führen kann.
Die Genauigkeit, mit der die kommerziellen Blutdruckmessgeräte für den
Privatanwender den Druck anzeigen, ist sehr unterschiedlich. Ein von der Deut-
schen Hochdruckliga durchgeführter Test bewertet hier jährlich die Geräte, mit
denen eine zuverlässige Messung möglich ist [38]. Die für diese Arbeit als nicht-
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invasive Referenzgerät verwendeten Geräte, Omron RS3 für das Handgelenk
und Omron M500 für den Oberarm, sind beide in der Liste aufgeführt.
Pulsoximeter
Zur Überwachung des arteriellen Sauerstoffanteils dienen Pulsoximeter, die
es ebenfalls als mobiles Gerät gibt. Die Sättigung wird in Prozent angegeben,
zusätzlich erfolgt in der Regel die Anzeige der Pulsfrequenz, die mit derselben
Messmethode ermittelt wird. Die Geräte besitzen einen Fingerclip, der mit zwei
Leuchtdioden (rot, infrarot) den Finger be- oder durchleuchtet und mit Hilfe
einer Fotodiode die Photoplethysmogramme beider Wellenlängen aufnehmen
kann, um sie anschließend auszuwerten. Aus dem Verhältnis beider Signalver-
läufe zueinander lässt sich ein Sättigungswert errechnen; der zeitliche Abstand
der Volumenmaxima ist der Kehrwert der Herzfrequenz.
(a) Elektronik im Fingerclip, Nonin
Onyx II.
(b) Externe Elektronik, No-
nin PalmSAT 2500.
Abbildung 3.2: Beispiele für tragbare Pulsoximeter [39].
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Für Menschen, bei denen es wichtig ist, den Sauerstoffgehalt des Blutes
zu überwachen (z. B. COPD-Patienten, Extremsportler beim Fliegen oder Hö-
henklettern), gibt es besonders kleine portable Überwachungsgeräte. Bei dem
Pulsoximeter in Abbildung 3.2a ist im Fingerclip bereits die gesamte Elektronik
integriert. Bild 3.2b zeigt hingegen ein Gerät mit externem Fingerclip, welches
meist in der post-operativen Überwachung eingesetzt wird und deren Anzeige
primär für Dritte dient. Dabei wird ebenfalls die Mobilität des Probanden
praktisch nicht eingeschränkt.
Mobiles Elektrokardiogramm
Besonders wichtig ist die medizinische Überwachung des Herzens. Gerade
bei Menschen, die durch Krankheiten vorbelastet sind, ist eine regelmäßige
Kontrolle sinnvoll. Bewusst soll hier nicht der Begriff Pulsuhr verwendet werden,
um die medizinische Herzüberwachung von der von Sportlern zu trennen.
Für Messungen, die über die einfache Herzfrequenz hinausgehen, werden
stationäre oder mobile EKG-Geräte verwendet; dabei variiert die Anzahl der
Elektroden mit dem diagnostischen Ziel.
Abbildung 3.3: Ein mobiler EKG-Rekorder (Edan Holter SE-2003), welcher
bei der Langzeitaufnahme verwendet wird [40].
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Stationäre Geräte werden in der Regel bei Belastungs-EKG verwendet (z. B.
bei Tests auf dem Fahrradergometer). Zur Langzeit-Überwachung müssen
mobile Geräte verwendet werden, die die Herzaktivität über einen Zeitraum
von 24 h aufzeichnen. Da meist keine weitere Sensorik in einem tragbaren EKG
integriert ist, müssen die Patienten in der Regel eine Art Aktivitätstagebuch
führen, um abschließend eine plausible Bewertung der EKG-Daten durchführen
zu können. Je nach Anzahl der Kanäle kann eine komplexe Diagnose des
Herzens in vollem medizinischem Umfang erfolgen. Das in Abbildung 3.3
dargestellte Aufzeichnungsgerät bietet neben der Aufzeichnung der Daten von
3 bzw. 12 Kanälen zusätzlich noch eine Anzeige, über die die Kontrolle der
korrekten Funktion ermöglicht wird.
3.1.2 Sportmedizin
Die Gründe für die Vitalparameterüberwachung in der Sportmedizin sind
meist anderen Ursprungs. Hier kommt es in der Regel nicht auf kritische Werte
an, die eine Gesundheitsbedrohung darstellen. Ein Sportler möchte einerseits
ein Training unter optimalen Bedingungen durchführen (beispielsweise ein
Ausdauertraining in aeroben Bereich) und andererseits eine Rückmeldung
über die Trainingsergebnisse erhalten (Energieumsatz nach Aktivität). Die
angezeigten Werte können normalerweise leicht interpretiert werden.
Pulsuhren
Geräte zur Überwachung des Herzschlages findet man primär im Bereich des
Sports. Prinzipiell können Pulsuhren hier bei jeglichen Arten von Trainings
oder auch Extremsportarten eingesetzt werden. Interessenbedingt wird dabei
meist nur die Herzfrequenz automatisch ermittelt und angezeigt oder deren
Verlauf gespeichert. Diese dient zur optimalen Anpassung an den gewünschten
Trainingseffekt, beispielsweise Ausdauer- oder Krafttraining im aeroben bzw.
anaeroben Bereich.
Eine handelsübliche Pulsuhr wird in Abbildung 3.4a gezeigt. Einfach Geräte
zeigen meist nur Uhrzeit und Puls mit Maximal- und Minimalwertspeicher an.
Komplexe Geräte sind darüber hinaus mit weiterer Sensorik wie Beschleuni-
gungsmesser, Höhenmesser, GPS, etc. ausgestattet und erlauben nach Angabe
von charakteristischen Daten des Trägers (Alter, Gewicht, Größe, Trainingszu-
stand) beispielsweise die Quasi-Bestimmung des Energieumsatzes.
38
3.1 Kommerzielle Geräte
(a) Pulsuhr als Anzeigeein-
heit, Polar FT7.
(b) Brustgurt mit Elektroden zur Herzakti-
vitätsmessung.
Abbildung 3.4: Gerätekombination zur Pulsüberwachung [41].
Auch hinsichtlich der Brustgurte (Abb. 3.4b) zur Aufnahme der bioelektri-
schen Herzaktivität gibt es Unterschiede. Diese beziehen sich jedoch nicht auf
die Art der Datengewinnung. Der Gurt wird immer unterhalb des Brustkorbes
angelegt und besitzt links und rechts jeweils eine Kontaktfläche, über die die
elektrische Koppelung zur Haut stattfindet. Über diese Zwei-Punkt-Ableitung
ist es nicht möglich, Aussagen über die Form des EKGs mit medizinischer Ge-
nauigkeit zu treffen (vgl. Abschnitt 2.1.4). Jedoch kann der Auftrittszeitpunkt
der R-Zacke (des QRS-Komplexes) meist zuverlässig erkannt und bewertet
werden, somit stehen die Werte der Pulsfrequenz bzw. der RR-Intervalle zur
Verfügung. Die Unterschiede zwischen den Gurten liegen hier vielmehr in der
Übertragung zum Anzeigegerät. Wird bei „einfachen“ Brustgurten das Signal
meist nur auf eine Trägerfrequenz aufmoduliert, kommen bei professionellen
Geräten entsprechende Kodierungen zum Einsatz, die eine sicherere Daten-
übertragung und die Verwendung mehrerer Pulsuhren auf engstem Raum (z. B.
bei einem Marathonlauf) ermöglichen.
Eine weiterführende medizinische Diagnostik ist bei Pulsuhren in der Regel
nicht erwünscht und darüber hinaus auch technisch nicht realisierbar. Ziel
ist eine möglichst einfache Verwendung und ein komfortables Tragen von
Brustgurt und Pulsuhr.
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Bewegungssensorik
Als schon sehr lange bekannt gilt der Schrittzähler, der bereits vor einigen
Jahrhunderten in mechanischer Form existierte und dazu gedacht war, Weg-
strecken zu erfassen. Angetrieben wird das Pedometer über die Hin- und
Herbewegung des Oberschenkels beim Gehen, was in elektronischen Zählern
zunächst meist über Quecksilberschalter, heute über Beschleunigungssensorik
funktioniert. Nachdem die einfache Wegstreckenmessung inzwischen mit Hilfe
von GPS wesentlich genauer erfolgen kann, steigt dennoch die Attraktivität der
Bewegungssensorik als Aktivitätsmonitor. Meist werden die Geräte dabei in
Kombination mit Pulsuhren verwendet, um hier eine möglichst reale Schätzung
des Energieumsatzes während körperlicher Aktivität feststellen zu können.
Hautwiderstandsmessung
Die alleinige Messung des Hautwiderstandes macht aus sportmedizinischer
Sicht nicht viel Sinn. Vielmehr dient sie, wie beispielsweise der Bewegungs-
sensor auch, als zusätzliche Größe für die Schätzung des Energieumsatzes
(Schwitzen = körperliche Aktivität). Der bekannteste Umstand, bei dem die
elektrodermale Aktivität eine Rolle spielt, ist jedoch der „Lügendetektor“, da
beim bewussten Erzählen der Nicht-Wahrheit die Nervosität ansteigt und der
Befragte zu schwitzen anfängt.
3.1.3 Experimentell
Neben den drei bekanntesten Überwachungsgeräten Blutdruckmessgerät, Pul-
suhr bzw. (Langzeit-) EKG und Pulsoximeter gibt es auch weitere, die darüber
hinaus versuchen, Messwerte zu kombinieren, den Tragekomfort zu erhöhen
oder bereits bestehende Geräte zu nutzen. Die hier beschriebenen Geräte sind
natürlich nur eine kleine Auswahl und sollen beispielhaft die Möglichkeiten in
der mobilen Vitalparameterüberwachung darstellen.
Das Zephyr BioHarness™3 ist ein kompaktes Gerät zur Vitaldatenüberwa-
chung [42]. Aufgenommen werden Herzfrequenz, Atemfrequenz (beides über
in Kleidung integrierte Sensoren), Beschleunigungsdaten und Position. Daten
werden per Bluetooth oder USB übertragen. Vom Hersteller Moticon werden
Einlegesohlen produziert, welche über Druck-, Beschleunigungs- und Tempera-
tursensorik verfügen und die Daten kabellos übertragen können [43]. Dadurch
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wird z. B. eine komfortable Gang- und Bewegungsanalyse möglich, die über die
Messung beim Arzt (unter „Laborbedingungen“) hinaus gehen, da hier eine
Analyse von Daten in der natürlichen Umgebung stattfinden kann.
Neben in die Kleidung integrierbaren Sensorsystemen sind auch Geräte in
Form einfacher Armbanduhren immer häufiger zu finden, da diese unauffällig
getragen werden können. Als Beispiel soll hier der Basis Health Tracker ge-
nannt werden [44]. Auf der Rückseite der Uhr befinden sich die Komponenten
für die Aufnahme eines Photoplethysmogramms (Herzfrequenz, Herzraten-
variabilität), ein Temperatursensor für die Hauttemperatur am Handgelenk
und eine Möglichkeit, die Leitfähigkeit der Haut zu bestimmen (Zustand des
Schwitzens). Neben Trainingsüberwachung wird damit geworben, dass die
Uhr in der Lage ist, die Schlafphasen des Trägers zu erkennen.
Smartphone-Apps
Das Smartphone verfügt über zunehmend mehr Sensorik und Rechenleistung
und kann durchaus zur Überwachung eingesetzt werden. Ein hochauflösendes
Display und die intuitive Bedienbarkeit über eine berührungsempfindliche
Oberfläche lassen theoretisch auch die Steuerung von nicht-technikversierten
Menschen zu. Einfach nutzbar ist die integrierte Bluetooth-Schnittstelle. Über
diese können kabellose Sensoren mit dem Telefon gekoppelt werden, die
Messdaten werden auf dem Display dargestellt. Ein Brustgurt mit Bluetooth-
Anbindung wird in Verbindung mit dem GPS im Smartphone zur Pulsuhr mit
Streckenaufzeichnung und Trainingsplan.
Interessant sind auch Lösungen, wo beispielsweise interne Peripherie zweck-
entfremdet wird: Verfügt das Gerät über eine Kamera und eine High-Power-LED
zur Szenenaufhellung, kann diese Kombination zur Aufzeichnung der Herzfre-
quenz verwendet werden. Dazu wird ein Finger direkt über die Kameralinse
gelegt und gleichzeitig von der LED beleuchtet. Dadurch ist eine photoplethys-
mografische Messung möglich, die die Änderung des Blutvolumens verfolgt,
welches von der Herzfrequenz abhängig ist.
Dass die Ideen der Gesundheitsüberwachung im GAL-Projekt auch von an-
deren Herstellern verfolgt werden, demonstrierte Apple auf der Entwickler-
konferenz WWDC 2014. Neben dem iPhone als Gesundheitsdatenbank und
zentraler Steuerung für drahtlos gekoppelte Sensorik wurde die Kooperati-
on mit der Mayo Clinic vorgestellt, deren Ärzte ebenfalls auf Elemente der
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persönlichen Datenbank zugreifen können und somit die Möglichkeit einer
telemedizinischen Diagnose besitzen [45].
3.2 Forschung
Durch die kleiner und leistungsstärker werdende Elektronik entstehen immer
neue technische Möglichkeiten im Bereich der Vitalparameterüberwachung.
Während vor einigen Jahrzehnten manche Messungen nur durch geschultes
Fachpersonal durchgeführt werden konnten, geht die Entwicklung immer
mehr in die Richtung, dass die Geräte vom Anwender alleine angelegt und
bedient werden können. Durch die kompakteren Geräte werden nicht nur
der Tragekomfort und die eigentliche Bereitschaft, ein Gerät zu verwenden,
verbessert; hinzu kommt, dass unauffällige Geräte von anderen Menschen nicht
so schnell wahrgenommen werden und damit die Diskretion erhalten bleibt.
Ein weiteres besonderes Ziel ist die Verbesserung von Geräten in Hinsicht
auf Größe und Messgenauigkeit, aber auch die Kombination von mehreren
Sensoren. Beispiele für das Verknüpfen von Sensordaten, die Datenfusion,
werden im Folgenden in Kapitel 6 behandelt.
Dass es viele Forschungsprojekte gibt, die entweder Schnittmengen mit dem
Sektor der medizinischen Überwachung besitzen oder direkt in diese Richtung
entwickelt werden, ist aufgrund der steigenden Bedeutung dieses Themas
keine Besonderheit und soll in der hier ausgewählten Übersicht verdeutlicht
werden.
3.2.1 Universelle Entwicklungsplattformen
Häufig werden im Bereich der mobilen Sensorik universelle Module eingesetzt,
die dann für die entsprechende Anwendung angepasst werden können. In der
Regel bestehen solche Module aus einem Mikrocontroller mit Spannungsver-
sorgung und Programmierschnittstelle, die mit einer Grundausstattung von
Sensorik im Handel verfügbar sind. Unter den Sensoren lassen sich häufig
Thermometer, Accelerometer und ebenfalls Gyroskope finden; zur Interaktion
kommen Drucktaster, Leuchtdioden oder Flüssigkristallanzeigen zum Einsatz.
Zusätzlich ist meistens eine Funkschnittstelle integriert, die neben wenigen
Ausnahmen aus proprietären Übertragungsverfahren die Verbindung zu einer
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Bluetooth-Gegenstelle aufbauen kann und somit eine drahtlose Datenübertra-
gung ermöglicht.
(a) Gehäuseform einer Arm-
banduhr, TI EZ430-
Chronos.
(b) Ohne Gehäuse. STM32F4
Discovery.
Abbildung 3.5: Entwicklungsplattformen von Texas Instruments [46] und
STMicroelectronics [47].
Die Entwicklungsplattformen werden oft von den Herstellern der Mikro-
controller selbst produziert und vermarktet, um den Kunden einen möglichst
attraktiven Einstieg in die Anwendung des Produkts zu bieten. Ein wie in Ab-
bildung 3.5a dargestelltes Gehäuse ist dabei die Ausnahme. Jedoch werden
auch die gehäuselosen Module (Abbildung 3.5b) vermehrt für Prototypen ein-
gesetzt, da der zeitaufwändige Neuaufbau gespart werden kann, wenn noch
keine Miniaturisierung gefordert ist. Die für den jeweiligen Anwendungsfall
benötigte Sensorik wird über die bestehenden Schnittstellen (drahtlos oder
kabelgebunden) mit dem Basismodul verbunden.
Abbildung 3.6 zeigt hier als Beispiel ein Projekt der Harvard Universität [48].
Für ein mobiles Pulsoximeter wurde ein drahtloser Sensorknoten (Mica2 Mote)
mit einem Fingerclip mit zugehöriger Elektronik zur Auswertung kombiniert.
Der Vorteil eines solchen Baukastensystems liegt natürlich in der schnellen
Verwendbarkeit und darin, den grundlegenden Sensor nicht „neu erfinden“ zu
müssen. Dem gegenüber muss aber der Nachteil in Kauf genommen werden,
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dass ohne den Zugriff auf Rohdaten (hier: das Photoplethysmogramm) die
Möglichkeit einer Datenfusion eingeschränkt wird.
Finger Sensor
Antenna
Pulse
oximeter
circuitry
Mica2 mote
Abbildung 3.6: Aufbau eines drahtlosen Pulsoximeters aus der Mica2
Mote-Sensorplattform und einer aufgesteckten Fingerclip-
Elektronik [48].
Schon eine Entwicklungsstufe weiter ist das Shimmer3-Modul der gleichna-
migen Firma Shimmer [49]. Hier handelt es sich ebenfalls um eine universelle
Mikrocontroller-Plattform mit bereits integrierter Sensorik (Beschleunigung,
Kompass, Gyroskop, Luftdruck), welche mit zusätzlicher Sensorik ausgestattet
werden kann. Der Hersteller bietet hier durch Bereitstellung einer Firmware
direkt verwendbare Basisfunktionen an. Im Gegensatz zu den gehäuselosen
Entwicklungsplattformen besitzt das Shimmer3-Modul bereits ein Gehäuse,
welches für das Tragen am Körper ausgelegt ist und somit einen direkten Ein-
satz an einer Versuchsperson (z. B. für eine Bewegungsanalyse) ermöglicht.
Abbildung 3.7 zeigt das Modul mit einem Halteband aus einem dehnbaren
Material zum Befestigen an Armen oder Beinen.
Werden speziellere Anforderungen an das zugrundeliegende Mikrocontroller-
Basissystem gestellt, besteht ein anderer Ansatz darin, diese Plattform nach
eigenen Wünschen aufzubauen. Dazu gehört beispielsweise die Forderung
44
3.2 Forschung
nach besonders geringem Strombedarf, einer mit einem eigenen Protokoll zu
betreibenden Funkschnittstelle oder auch eine spezialisierte Sensorauswahl
auf ein bestimmtes Anwendungsgebiet. Ebenfalls kann beim Eigendesign des
Basisboards schon eine Größenoptimierung erfolgen, da nicht benötigte Kom-
ponenten entfallen. Das Institut für Betriebssysteme und Rechnernetzwerke
der Technischen Universität Braunschweig verfolgt diesen Ansatz bei der Ent-
wicklung der INGA-Plattform (Inexpensive Node for General Applications) [50].
Abbildung 3.7: Shimmer3 -Sensorplattform im Gehäuse zum Tragen am Kör-
per [49].
Abbildung 3.8: Das INGA-Basisboard [50].
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Abbildung 3.8 zeigt das Basisboard im Größenvergleich zu einer 2-Euro-
Münze. Eines der Hauptziele dieser Neuentwicklung ist die Aktivitätsüberwa-
chung von älteren Menschen im Hinblick auf Sturzdetektion und -verhinderung.
Die für diesen Zweck notwendigen Sensoren sind bei INGA bereits integriert
(Accelerometer, Gyroskops, Luftdrucksensor). Dabei wurde speziell auf einen
niedrigen Energiebedarf geachtet. Zur Steuerung kommen die für Mikrocon-
troller entwickelten Betriebssysteme Contiki OS oder TinyOS infrage.
3.2.2 Geräte zur Überwachung multipler Vitalparameter
Ein Gerät, welches der technischen Entwicklung im Rahmen dieser Dissertation
ähnlich ist, ist AMON: A Wearable Multiparameter Medical Monitoring and Alert
System [51]. Wie bei der Vital-Sign-Watch kommen auch hier Sensoren für die
Aufnahme von Blutdruck, EKG und Beschleunigung zu Einsatz, jedoch wird
dort lediglich vom Aufzeichnen der einzelnen Sensordaten berichtet; es findet
keine Fusion statt.
Unter dem Namen LAVIMO wird mit einem Gerät zum Langzeit-Vitalpara-
meter-Monitoring geforscht, welches ein Photoplethysmogramm über einen
im Ohr zu tragenden Sensor aufzeichnen kann (Abbildung 3.9). Dabei werden
„Sauerstoffsättigung, Herzfrequenz, Herzrhythmus, Herzfrequenzvariabilität,
Puls, Atemfrequenz, Gefäßzustand und Durchblutung“ [52] überwacht.
Abbildung 3.9: Ohrsensor zum Langzeit-Vitalparameter-Monitoring [52].
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In Verbindung mit einem externen Beschleunigungssensor wurden bereits Vi-
talparameter während eines Trainings ausgewertet, wobei Bewegungsartefakte
bei relativ geringen Bewegungen kompensiert werden konnten [53].
Interessant sind Projekte, bei denen ein Sensordesign für die Schlafforschung
im Vordergrund steht. Speziell hier kommt es darauf an, die Sensorik möglichst
störungsfrei am Körper unterzubringen, damit das zu untersuchende Schlafver-
halten nur geringfügig beeinflusst wird. Auch ein kostenintensiver Aufenthalt
im Schlaflabor kann durch die Sensornutzung im privaten Bereich vermieden
werden. Neben Accelerometern und EKG kommen zusätzlich Sensoren für
Atemfrequenz oder auch EEG zum Einsatz. Forschung in diesem Bereich wird
beispielsweise vom Fraunhofer-Institut für Integrierte Schaltungen (IIS) betrie-
ben, welches am Design unterschiedlicher Geräte der medizinischen Sensorik
arbeitet [54].
Allgemein lässt sich aussagen, dass Geräte, die speziell für den medizinischen
Gebrauch entwickelt werden, sinnvoll angewendet werden können, wobei viele
davon meist ausschließlich im Forschungsbereich verwendet werden, um dort
die benötigten Messergebnisse zu liefern. Ob experimentelle Lösungen, wie
das Monitoring mit dem Smartphone, auf lange Sicht einen Nutzen bringen,
ist bislang schwer vorhersehbar; grundsätzlich scheint eine vollständig au-
tomatische Auswertung ohne echten medizinischen Hintergrund jedoch als
fragwürdig. Eine Kooperation mit entsprechenden Medizinern sollte in diesem
Fall unbedingt erfolgen.
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Die in Kapitel 2 beschriebenen Diagnoseverfahren bieten eine einfache kosten-
günstige Möglichkeit, bestimmte Erkrankungen des Menschen zu bestimmen.
Geräte zur Messung einzelner Vitalparameter existieren bereits in einer großen
Vielfalt auf dem Markt, jedoch gibt es hierbei einen entscheidenden Nachteil:
Mit steigender Anzahl der zu messenden Werte steigt die Anzahl der Messge-
räte selbst. Ebenfalls vergrößert sich der Aufwand, die Messgeräte anzulegen,
die Daten abschließend einzulesen und auszuwerten. Gerade beim älteren
Menschen, wo eine Überwachung der Gesundheit eine größere Notwendig-
keit darstellt, gilt es, den technischen Aufwand möglichst gering zu halten.
Hierdurch wird die Möglichkeit erhalten, dass die Sensorik ohne fremde Hilfe
eingesetzt werden kann; zusätzlich erhöht eine unkomplizierte Anwendung
die Bereitschaft, diese Technik zu nutzen. Aus einer im Rahmen des Projektes
zur Gestaltung altersgerechter Lebenswelten durchgeführten Umfrage ging
darüber hinaus hervor, dass die Menschen in der Zielgruppe eine gesundheit-
liche Überwachung (auch vor Schutz einer Überbelastung durch körperliche
Trainings) durchaus befürworten. Bei der Frage nach der anzuwendenden
Technik hat sich ein Großteil der Befragten positiv über die Sauerstoffmessung
am Finger, EKG-Elektroden und ein Gerät am Handgelenk geäußert [55].
Ein Nachteil einzelner Geräte ist ein fehlender genauer zeitlicher Bezug der
Messwerte zueinander. Die meisten Geräte verfügen zwar über eine interne
Uhr, gespeicherte Messwerte lassen sich jedoch in der Regel nur auf die Minute
genau einordnen. Eine im Millisekundenbereich liegende Pulswellenlaufzeit,
die beispielsweise aus der Kombination von EKG und Blutdruckmanschette
oder Fingerclip gewonnen werden kann, ist mit diesen Zeitangaben nicht zu
bestimmen.
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Abbildung 4.1: Mögliches Aussehen einer am Handgelenk eingesetzten Vital-
Sign-Watch.
Bluetooth Modul
Accelerometer
Spannungsregelung
Pt100-Front-End
Fingerclip-Elektronik
Serieller Flash-Speicher
Mikrocontroller
Echtzeituhr
Manschettendrucksensor
EKG-Verstärker
Abbildung 4.2: Fertig bestückte Platine (Draufsicht) der Vital-Sign-Watch.
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Aus der Überlegung, alle zu messenden Vitalwerte mit einem einzigen, ein-
fach verwendbaren Gerät zu ermitteln, entstand die Vital-Sign-Watch. In diesem
Gerät wird die Elektronik für alle Sensoren kombiniert und mit einem Mikro-
controller gemeinsam verarbeitet. Ebenfalls ermöglicht diese Kombination eine
einfache Realisierung einer gemeinsamen Zeitbasis aller gewonnenen Mess-
werte und erlaubt somit eine zeitliche Korrelation der Daten untereinander.
Die Grundlage zum Aufbau des Prototyps besteht aus dem Gehäuse eines
handelsüblichen Blutdruckmessgeräts (vgl. Abbildung 4.1). Dieses verfügt
bereits über die notwendige Manschette zur Blutdruckbestimmung, ein Bat-
teriefach für den Einsatz von zwei AAA-Batterien und die Möglichkeit, eine
Platine im Inneren zu befestigen. Da das Originaldisplay des Gehäuses nicht
über ausreichende Anzeigemöglichkeiten verfügt, wurde zu diesem Zweck
ein 3D-Modell eines neuen Gehäusedeckels entworfen und mit Hilfe der 3D-
Drucktechnik hergestellt. Der neue Deckel bietet Platz für ein grafisches Display
mit einer berührungsempfindlichen Oberfläche, über die eine menügeführte
Steuerung möglich ist. Die Ansteuerung des Displays wird über einen weite-
ren Mikrocontroller vorgenommen, um die genauen zeitlichen Abläufe des
Hauptcontrollers nicht durch das Benutzerinterface zu stören.
4.1 Systemaufbau
Dieser Abschnitt beschreibt den Systemaufbau der gesamten Vital-Sign-Watch.
Dabei werden in erster Linie die verschiedenen Hardwareblöcke erläutert. Ab-
bildung 4.2 zeigt die Hauptplatine der Vital-Sign-Watch, in Abbildung 4.3 ist
das zugehörige Blockdiagramm dargestellt. Deutlich ist hierbei der Mikrocon-
troller als zentrales Element zur erkennen, dessen Beschreibung in Abschnitt
4.2 folgt. Die in der rechten Bildhälfte dargestellte Sensorik wird in Kapitel 5 nä-
her erläutert. Der „Up-/Downlink“-Block kennzeichnet die Schnittstellen nach
außen; hierfür stehen zwei serielle Kommunikationskanäle zur Verfügung,
wobei einer davon kabelgebunden über einen Steckverbinder erreichbar ist.
Der andere serielle Kanal wird mit Hilfe eines integrierten Bluetooth-Moduls
an die Gegenstelle gebildet. Die Echtzeituhr (RTC) stellt eine Uhrzeit bereit,
die auch im Fall eines ausgeschalteten Mikrocontrollers das Weiterlaufen der
Uhr bewirkt (vgl. Abschnitt 4.3). Über das Benutzer-Interface (Abschnitt 4.4)
erfolgt die Steuerung und Datenanzeige der Vital-Sign-Watch.
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Mikrocontroller
EKG-Verstärker
Pt100-Front-End
Beschleunigungssensor
Drucksensor
Fingerclip-Elektronik
Sensorik
Echtzeituhr
Up-/Downlink
Benutzerinterface
Abbildung 4.3: Blockdiagramm der Vital-Sign-Watch.
Filter
Ref.Spannung
Mikrocontroller
Step-Up-
Wandler
Batterie Teiler
2,4 V
3,3 V
2,048 V
3,3 V (analog)
1,2 V
3,3 V
2,4 V
3,3 V (analog) EKG-Verstärker
Pt100-Front-End
Beschleunigungssensor
Drucksensor
Fingerclip-Elektronik
Sensorik
Abbildung 4.4: Spannungsversorgung der Vital-Sign-Watch als Blockdia-
gramm. Die Spannungen der jeweiligen Pfade sind in Rot
dargestellt, die Sensorik kann über elektronische Schalter
deaktiviert werden.
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4.1.1 Energieversorgung
Die Vital-Sign-Watch gehört zur Gruppe der tragbaren Geräte und muss deshalb
mit einer netzunabhängigen Spannungsquelle versorgt werden. Im Gehäuse
ist hierfür ein Batteriefach integriert, in das zwei Batterien der Größe Micro,
bzw. AAA eingelegt werden. Beim Einsatz von Akkumulatoren – beispielsweise
NiMH oder NiCd – steht demnach eine nominelle Spannung von 2,4 V (1,2 V
pro Zelle) zur Verfügung.
Abbildung 4.4 zeigt das Blockdiagramm der Spannungsversorgung. Die Bat-
teriespannung wird über einen Schalter an einen Step-Up Wandler gegeben.
Dieser erzeugt eine stabile Spannung von 3,3 V an seinem Ausgang, aus dem
der Mikrocontroller direkt versorgt wird. Nach einer weiteren Glättung der
Spannung durch ein LC-Filter hinter dem Ausgang des Wandlers steht die-
se den analogen Sensorschaltkreisen zur Verfügung, die durch elektronische
Schalter vom Mikrocontroller de-/aktiviert werden können. Als Referenzspan-
nungsquelle für Analog-Digital-Umsetzungen im Mikrocontroller dient ein
Referenz-Linearregler, der eine Spannung von 2,048 V erzeugt.
4.1.2 Ein-/Aus-Schalter
Das Ein- und Ausschalten der Vital-Sign-Watch erfolgt mit Hilfe einer Kombina-
tion aus einem Taster, einem Mikrocontroller und einem MOSFET. Hintergrund
für diesen nicht-trivialen Ansatz ist zum einem die Tatsache, dass das verwen-
dete Gehäuse nicht die Möglichkeit bietet, einen Schiebeschalter optimal zu
positionieren. Der Einsatz eines Tasters erfordert darüber hinaus Maßnahmen,
um das versehentliche Schalten durch kurze Tasterberührung zu verhindern. Im
Mikrocontroller (ATtiny4) überwacht eine Firmware den Zustand des Tasters.
Wird dieser gedrückt und anschließend gehalten, beginnt eine Zählfunktion,
die Zeit zu messen. Wird der Taster vor dem Erreichen einer bestimmten Marke
(ungefähr 2 Sekunden) losgelassen, erfolgt keine Auslösung des Schaltvorgan-
ges. Bei Erreichen der Zeitmarke wird dieses dem Benutzer signalisiert und
die Stromversorgung wird – abhängig vom vorherigen Zustand – freigegeben
oder gesperrt. Weiter bestünde die Möglichkeit, den Taster zusätzlich mit dem
Hauptmikrocontroller zu koppeln, der dadurch beim Ausschalten rechtzeitig
„heruntergefahren“ werden kann, bis anschließend die Spannungsversorgung
abgeschaltet wird.
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Der Taster ist mit einem Interrupteingang des ATtiny4 verbunden. Diese
Beschaltung ermöglicht es, den Mikrocontroller während der Nicht-Betätigung
des Tasters in einen Schlafzustand zu wechseln, in dem lediglich ein Strom im
Bereich einiger Nanoampere benötigt wird. Dieser Strom ist so gering, dass im
ausgeschalteten Zustand prinzipiell kein Unterschied zu einer echten Trennung
der Spannungsversorgung besteht.
4.1.3 Step-Up Spannungswandler
Die nominelle Spannung von 2,4 V beider Batterien ist zu gering, um den
Hauptcontroller mit einer Taktfrequenz von 32MHz betreiben zu können. Zum
Einsatz kommt daher der Step-Up Spannungswandler LTC3402, der eine stabile
Versorgungsspannung von 3,3 V zur Verfügung stellt. Durch die integrierte
Regelung bleibt die Ausgangsspannung konstant, auch wenn die Spannung der
entladenden Batterien absinkt. Praktisch ist hier ein stabiler Betrieb bei einer
Eingangsspannung von bis zur 1V möglich, wobei die Spannung von 0,5 V pro
Batteriezelle bereits im Bereich der Tiefenentladung liegt und die Batterien
vorher gewechselt bzw. aufgeladen werden müssen. Die Batteriespannung ist
über einen hochohmigen Spannungsteiler (200 kΩ) an einem analogen Eingang
des Mikrocontrollers angeschlossen. Trotz der stabilen Versorgungsspannung
sieht dieser dadurch den Verlauf der abfallenden Batteriespannung und kann
dem Benutzer einen entsprechenden Hinweis geben, die Batterien rechtzeitig
zu wechseln, um eine schädigende Tiefenentladung der Akkumulatoren zu
verhindern. Durch die hohe Schaltfrequenz des Aufwärtswandlers von 3MHz
ist trotz der relativ klein dimensionierten Komponenten am Ausgang eine
zuverlässige Glättung möglich.
4.1.4 Referenzquellen
Aus der vom Aufwärtswandler generierten Spannung von 3,3 V werden mit
Hilfe von Referenzspannungsquellen (lineare Regelung) weitere Spannungen
generiert, die für präzise analoge Messungen benötigt werden. Hierbei wird
eine Referenzspannung von 2,048 V für den internen Analog-Digital-Umsetzer
des ATxmega128 verwendet. Weiter erzeugt ein gleicher Spannungsregler die
Versorgungsspannung für den externen ADU der Temperatursensoren. Die
Versorgungsspannung der Referenzquellen wird zusätzlich jeweils über ein
SMD-Ferrit von hochfrequenten Störspannungen befreit.
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4.2 Mikrocontroller
Der Mikrocontroller ATxmega128A1 von Atmel [56] ist die zentrale Kompo-
nente der Vital-Sign-Watch. Das im Controller befindliche Programm steuert
über die Schnittstellen den Datenaustausch mit den Sensoren und bereitet
die aufgenommenen Werte für das strukturierte Speichern vor. Wahlweise
drahtgebunden oder drahtlos ist eine Kommunikation zwischen PC und Mikro-
controller möglich, um auf die abgelegten Daten zugreifen zu können. Über
ein Programmierinterface (PDI) kann der Controller zu jedem Zeitpunkt mit
einem neuen Programm (Firmware) beschrieben werden.
4.2.1 Eigenschaften und Anforderungen
Ein wichtiges Kriterium für die Auswahl des Mikrocontrollers sind Spannungs-
versorgung und Taktfrequenz. Ein erster Prototyp der Vital-Sign-Watch war mit
einem Atmel ATmega-Controller ausgestattet und benötigte für den maximalen
Systemtakt (16MHz) eine Spannungsversorgung von 5V. Problematisch war
dies deshalb, da die Sensorbausteine mit digitaler Schnittstelle mit 3,3 V ver-
sorgt wurden und für die Verbindung zum Mikrocontroller somit eine Pegelum-
setzung erfolgen musste. Entsprechend war der Einsatz von mehreren Bauteilen
für die Umsetzung und die unterschiedlichen Spannungsversorgungen not-
wendig. Der ATxmega128 löst dieses Problem, da lediglich 3,3 V ausreichend
sind, um die maximale Taktfrequenz von 32MHz erreichen zu können. Darüber
hinaus entfallen die Bauteile zur Spannungsanpassung bei der Kommunikation
mit der Sensorik.
Neben der Versorgungsspannung und der Taktfrequenz ist die Anzahl der
Schnittstellen ein weiteres wichtiges Kriterium. Diese werden zusammen mit
ihrer Verwendung bei der Vital-Sign-Watch im Folgenden beschrieben.
Digitale Ein- und Ausgänge
An einem digitalen Eingang eines Mikrocontrollers können zwei Zustände er-
kannt werden: Entweder es liegt ein Signal mit der Versorgungsspannung oder
ein Massepegel an. Verwendet wird dieses in der Regel zur Zustandserkennung
von Schaltern oder Tastern. Der digitale Ausgang des Controllers ist hingegen
in der Lage, beide Zustände zu generieren (ein weiterer Zustand, der den
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Ausgang hochohmig schaltet, soll an dieser Stelle nicht weiter beschrieben
werden). Bei der Vital-Sign-Watch werden digitale Ausgänge genutzt, um die
LEDs zu steuern und über Leistungstransistoren die einzelnen Sensoren ein-
und ausschalten zu können.
Analoge Ein- und Ausgänge
Während die digitalen Ein- und Ausgänge nur binär arbeiten, ist es mit den
analogen möglich, die Signale genauer zu differenzieren. Ein analoger Eingang
besteht in erster Linie aus einem Analog-Digital-Umsetzer (ADU), der dem
Controller einen digitalen Wert zur Verfügung stellt, welcher die am Eingang
anliegende Spannung repräsentiert. Entscheidend für die Genauigkeit ist die
Auflösung des ADU, die bestimmt, welches die kleinste zu unterscheidende
Spannung (das Inkrement) darstellt. Im Gegensatz arbeitet der analoge Aus-
gang mit einem DAU (Digital-Analog-Umsetzer), der aus einer digitalen Zahl
eine analoge Spannung generiert.
Zum Einsatz kommen die analogen Eingänge bei der Abtastung des EKG-
Signals, des Drucksensors der Manschette und der Fotodiode des Fingerclips.
Die Steuerung der Intensität der LED der Fingerclips erfolgt durch ein analoges
Ausgangssignal.
Weitere Schnittstellen
Neben den einfachen Schnittstellen für digitale und analoge Ein- und Aus-
gabe gibt es darüber hinaus weitere Kommunikationsschnittstellen, über die
hardwaregesteuert Daten ausgetauscht werden können.
Universal Asynchronous Receiver and Transmitter Die UART Schnittstelle
bedient sich eines seriellen Protokolls und ermöglicht Übertragungsraten
bis zu einigen Mbit s−1. Verwendet wird sie für die Kommunikation mit
dem Bluetooth-Modul und der Display-Platine. Darüber hinaus wird über
die UART die direkte Verbindung zum PC realisiert, über die Daten und
Debug-Informationen ausgetauscht werden können.
Serial Peripheral Interface Das SPI (auch: der SPI-Bus) besteht aus Daten-
und Taktleitung und verbindet die Komponenten mit hoher Geschwin-
digkeit. Bei der Vital-Sign-Watch wird dieser Bus für den externen Flash-
Speicher, den Beschleunigungssensor, den externen DAU und den ex-
ternen ADU für die Temperatursensorik benötigt. Obwohl bei SPI über
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weitere Auswahlleitungen (ChipSelect) der Betrieb von mehreren Bus-
teilnehmer ermöglicht wird, sind die Komponenten der Vital-Sign-Watch
jeweils mit einem eigenen SPI-Bus verbunden, um diese Schnittstellen
parallel nutzen zu können und eine hohe Übertragungsgeschwindigkeit
zu erzielen.
4.3 Zeitgebung
Um die im Mikrocontroller zusammentreffenden Daten untereinander zu syn-
chronisieren, muss prinzipiell für jeden Wert ein zugehöriger Zeitpunkt der
Datenaufnahme bekannt sein. Werden beispielsweise verschiedene analoge
Eingänge mit einer festen Frequenz abgetastet und die Daten fortlaufend im
Speicher abgelegt, ist es bei der Annahme, dass es zu keiner Zeit zu einem
Datenverlust gekommen ist, einfach, die relative Zeit zwischen den Werten
über die Abtastfrequenz zu bestimmen, da die Zeit zwischen zwei aufeinander-
folgenden Werten gerade der Kehrwert dieser Frequenz ist. Das funktioniert so
lange, wie der Mikrocontroller die Kontrolle über die Zeit der Datenaufnahme
hat. Nun gibt es jedoch Baugruppen, die über so viel eigene Logik verfügen,
dass sie die Abtastfrequenzen selbst bestimmen. Als Beispiel soll an dieser
Stelle der Analog-Digital-Umsetzer ADS1248 genannt werden, der bei der
Vital-Sign-Watch für die Messung von drei Temperaturwerten verwendet wird
(Kapitel 5.3). In diesem Fall muss dem Mikrocontroller zu jedem Messwert
zusätzlich eine Zeit bekannt sein, um später eine Zuordnung zu anderen Daten
möglich zu machen.
4.3.1 Interne Echtzeituhr
Der Mikrocontroller ATxmega128 verfügt über einen integrierten Echtzeitzäh-
ler, der mit Hilfe eines externen 32,768 kHz Uhrenquarzes im Sekundentakt
inkrementiert wird. Um die für die Zeitkodierung benötigten 32Bit zu erreichen
(Abschnitt 4.3.3), wird innerhalb einer Interruptroutine der Echtzeitzähler
überprüft und bei einem Überlauf (Übergang von 65535 zu 0) ein weiterer, in
Software implementierter 16Bit Zähler inkrementiert. Somit stehen zu jeder
Zeit das High- und Low-Word des Timecodes zu Verfügung.
Grundsätzlich wird der Anspruch an einen Zeitgeber hiermit erfüllt, jedoch
steht nach jedem Reset des Mikrocontrollers der Echtzeitzähler zunächst wieder
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auf dem Initialwert 0. Das führt zur Notwendigkeit einer weiteren Komponente,
die die aktuelle Uhrzeit auch nach einem Reset bzw. auch nach einem vorüber-
gehenden Wegfall der Versorgungsspannung (z. B. bei einem Batteriewechsel)
beibehält, so dass der Nutzer nicht permanent die Uhrzeit neu einstellen muss.
4.3.2 Externer Uhrenbaustein DS1394
Für eine vom Mikrocontroller unabhängige Zeitgebung kommt der Uhrenbau-
stein DS1394 von Dallas Semiconductors zum Einsatz. Dieser wird, wie der
Mikrocontroller auch, über einen 32,768 kHz Uhrenquarz mit einem stabilen
Takt versorgt und hat verschiedene Register, die u. a. die aktuelle Uhrzeit und
das aktuelle Datum beinhalten. Der DS1394 wird über eine SPI-Schnittstelle
mit dem Mikrocontroller verbunden. Über eine weitere Interruptleitung kann
zu einer einstellbaren Weckzeit ein Signal an den Mikrocontroller übertragen
werden, um diesen beispielsweise aus einem Schlafzustand aufzuwecken.
Bei jedem Neustart des Mikrocontrollers werden in einer entsprechenden
Initialisierungsroutine zunächst Datum und Uhrzeit aus dem Uhrenbaustein
gelesen, in einen Timecode umgerechnet und somit der interne Echtzeitzähler
eingestellt. Durch regelmäßiges Überprüfen bzw. Nachstellen beider Uhren
kann ein synchroner Betrieb auch bei kleinen Unterschieden beider Quarze
sichergestellt werden.
Reserve-Batterie
Wird die Vital-Sign-Watch über den elektronischen Schalter abgeschaltet, fallen
die gesamte 3,3 V Spannungsversorgung und alle daraus generierten Span-
nungen weg. Da der DS1394 ebenfalls an die 3,3 V Leitung angeschlossen ist,
würde dies zunächst bedeuten, dass auch die Echtzeituhr nicht weiterläuft und
beim Wiedereinschalten zurückgesetzt wird. Es müsste nach jedem Einschalten
die Uhrzeit neu eingestellt werden. Damit die Vital-Sign-Watch trotzdem voll-
ständig ausgeschaltet werden kann, kann der DS1394 über einen speziellen
Eingang weiterhin mit Spannung versorgt werden. Die interne Logik sorgt
dafür, dass bei einem Absinken der Spannung an VCC unter einen Wert, bei
dem der Betrieb nicht mehr sichergestellt ist, automatisch auf den Backup-
Eingang umgeschaltet wird, falls hier eine größere Spannung anliegt. Bei der
Vital-Sign-Watch ist dieser Backup-Eingang direkt mit der nicht abschaltba-
ren Batteriespannung verbunden. Fällt die 3,3 V Versorgung nun weg, wird
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die Echtzeituhr weiterhin von der Batterie versorgt, da auch die geringere
Batteriespannung noch für den Betrieb ausreichend ist. Um nun auch bei ei-
nem Batteriewechsel sicherzustellen, dass die eingestellte Uhrzeit erhalten
bleibt und normal weiterlaufen kann, wird ein Kondensator verwendet. Eine
Schottky-Diode in Durchlassrichtung von der Batterie zum DS1394 verhindert
hierbei ein Entladen des Kondensators durch andere Komponenten.
Im aktiven Backup-Betrieb benötigt der DS1394 etwa 400 nA. Bei entladenen
Batterien mit einer Zellenspannung von je 1V beträgt die Versorgungsspannung
aufgrund des Spannungsabfalls an der Schottky-Diode somit lediglich 1,5 V
(zwei Batterien in Reihe, Schottky-Spannungsabfall etwa 0,5 V). Zur Berech-
nung der Batteriewechselzeit wird ein konstanter Innenwiderstand des DS1394
mit
RI =
U
I
=
1,5V
400nA
= 3,75MΩ
angenommen. Die minimale Spannung am Backup-Eingang beträgt entspre-
chend dem Datenblatt 1,3 V [57]. Mit Hilfe der Gleichung zur Beschreibung der
Kondensatorentladung kann bestimmt werden, wie lange die im Kondensator
gespeicherte Energie ausreicht, um die Echtzeituhr beim Wechsel der Batterien
zu betreiben.
UC(t) = U0 · e −tτ mit τ= R · C
Mit einer Kondensatorkapazität von C = 100µF werden alle Werte in die
Gleichung eingesetzt und nach t aufgelöst:
t = R · C · ln

U0
UC(t)

= 3,75MΩ · 100µF · ln

1,5V
1,3V

= 53,66 s
Bei diesen vereinfachten Angaben bleibt dem Benutzer maximal eine knappe
Minute, um die Batterien der Vital-Sign-Watch auszuwechseln, ohne dass ein
erneutes Einstellen der Echtzeituhr notwendig wird.
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4.3.3 Zeitkodierung
Der interne Echtzeitzähler bildet mit einer in Software zusätzlichen imple-
mentierten Hilfsvariablen einen 32Bit-Zähler, der im Sekundentakt zählt. Im
DS1394 sind Datum und Uhrzeit direkt in einzelnen Registern gespeichert.
Diese unterschiedliche Art der Zeitrepräsentation erfordert eine Methode zur
Umrechnung zwischen beiden Darstellungen, um sowohl die interne Uhr mit
der externen Zeit einzustellen als auch die externe mit der internen Zeit.
Durch die Definition eines Startzeitpunktes kann aus dem „Sekundenzähler“
der internen Uhr eine absolute Zeit abgeleitet werden: Der Zähler repräsentiert
hierbei die seit dem Startpunkt vergangenen Sekunden. Bei einer Gesamtbreite
des Zählerregisters von 32 bit kann dieser 232 verschiedene Werte darstellen,
also von 0 bis 4294967295. Bei einer Dauer eines Jahres von 31536000 Sekun-
den (60 ·60 ·24 ·365) kann der Zählwert einen in einem Zeitraum von etwa 136
Jahren liegenden absoluten Zeitpunkt darstellen. Dabei berücksichtigen die
Umrechnungsalgorithmen zwischen Datum/Uhrzeit und Timecode die Regeln
für Schaltjahre und die Umschaltung zwischen Sommer- und Winterzeit.
Ein nennenswerter Vorteil der Zeitrepräsentation durch einen 32 bit-Wert
liegt in der einfachen Handhabung durch den Mikrocontroller. Muss bei der
üblichen Aufteilung in Stunden, Minuten und Sekunden stets der Übergang
von 59 zu 0 bzw. 23 zu 0 explizit überprüft werden, wird der Zähler linear
inkrementiert, was einen besonders geringen Rechenaufwand darstellt. Auch
das auftretende Datenvolumen zur Speicherung eines Zeitstempels hält sich
mit 32Bit in Grenzen. Durch die interne ausschließliche Nutzung der 32 bit-
Repräsentation können also Rechenleistung und Speicherplatz eingespart wer-
den, weil lediglich die Benutzerausgabe einer Uhrzeit geringen Mehraufwand
erfordert, da hier zunächst eine Umrechnung stattfinden muss.
4.4 Benutzerinterface
Das Benutzerinterface dient der Bedienung der Vital-Sign-Watch. Die primären
Elemente dabei sind ein Grafik-Display zur Informationsausgabe und eine
berührungsempfindliche Oberfläche zur Steuerung. Da zum Zeitpunkt des
Schaltungsentwurfs nicht gänzlich abgeschätzt werden konnte, wie stark der
Mikrocontroller der Basisplatine mit Aufnahme und Sicherung der Messdaten
ausgelastet sein würde, wurde für das Benutzerinterface eine weitere Platine
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entworfen, die einen eigenen Mikrocontroller enthält. Die Basisplatine und
das Benutzerinterface sind über eine asynchrone, voll-duplexfähige serielle
Leitung miteinander verbunden und können damit prinzipiell jegliche Art von
Daten mit einer Geschwindigkeit von bis zu 2Mbit/s austauschen. Darüber
hinaus existieren noch Interrupt-Leitungen, mit der ein Mikrocontroller vom
anderen aus einem möglichen Tiefschlaf geweckt werden kann. Der einge-
setzte Controller ATxmega256B3 besitzt dieselbe Prozessorarchitektur wie der
im Basisboard verwendete ATxmega128A1. Unterschiedlich sind lediglich die
Bauform (das Benutzerinterface benötigt weniger GPIOs) und die Größe der
internen Speicher.
4.4.1 Grafische Anzeige
Als Anzeigeelement wird ein grafisches Punkt-Matrix-Display EA DOGM128-6
des Herstellers Electronic Assembly eingesetzt. Es ermöglicht beliebige mono-
chrome Darstellungen mit einer Auflösung von 128 · 64 Pixeln. Dadurch können
neben Menüs und Messdaten in Textform auch zeitliche Verläufe o. Ä. der Da-
ten in Form eines Diagramms angezeigt werden. Das Display ist über einen
SPI-Bus mit dem Mikrocontroller verbunden. In diesem Fall kann dabei nur
schreibender Zugriff erfolgen, was wiederum den Nachteil hat, dass sich im
Display befindliche Daten (aktuell dargestellter Bildschirm) nicht lesen lassen.
Da sich über die zur Verfügung stehenden Befehle nur Pixelblöcke aus jeweils
8 Pixeln als kleinste Einheit adressieren und beschreiben lassen, ist es notwen-
dig, den gesamten Displayinhalt in einer Datenstruktur im Mikrocontroller zu
spiegeln, um bei Änderung eines einzelnen Pixels die zugehörigen 7 Pixel der
Einheit nicht zu überschreiben. Demnach wird bei Schreibzugriffen zunächst
nur die gespiegelte Datenstruktur manipuliert und diese dann zyklisch an
das Display übertragen. Ein sich daraus ergebener Vorteil ist eine mögliche
Reduktion der Datenmenge, die über das SPI übertragen wird, da Änderungen
der Anzeige zunächst nur „gesammelt“ werden, um anschließend in einem
Block zum Display übertragen zu werden. Für die gespiegelte Datenstruktur
wird bei der angegebenen Anzeigeauflösung ein freier Speicherbereich mit der
Größe von 1 kB benötigt, sofern für jedes Pixel entsprechend 1 bit verwendet
wird. Durch die Verwendung eines größeren Speicherbereichs ist eine Rea-
lisierung mehrerer Anzeigeschichten denkbar, um beispielsweise Texte und
Grafiken einfach zu überlagern oder über Software markierte Pixel blinkend
darzustellen.
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4.4.2 Berührungsempfindlicher Bildschirm
Zur Steuerung der Vital-Sign-Watch kommt ein Touchscreen zum Einsatz. Bei
Verwendung von berührungsempfindlichen Flächen mit kapazitiver Technolo-
gie besteht zwar der Vorteil, dass mehrere Berührpunkte durch die Analyse
von elektrischen Umladungsvorgängen einer Matrixstruktur gleichzeitig erfasst
werden können, jedoch ist hier die Signalauswertung aufwändiger und die Not-
wendigkeit eines Multitouch-Systems aufgrund der kleinen Anzeigegröße nicht
gegeben; als Single-Touch-Lösung wird ein resistiver Touchscreen eingesetzt.
Dieses Eingabeelement (EA TOUCH128-1), ebenfalls von Electronic Assembly,
besteht aus verschiedenen Schichten. Über der unteren Schicht aus einem Glas-
substrat mit einer dünnen Indiumzinnoxid-Beschichtung als transparentem
halbleitendem Material liegt eine auf der Unterseite ebenfalls beschichtete,
flexible PET-Fläche. Beide Schichten sind durch Spacer-Dots mechanisch und
vor allem elektrisch voneinander getrennt. Durch Berührung werden beide
Schichten am Berührungspunkt miteinander verbunden. Weiter sind an den
Außenkanten Elektroden angebracht, wobei bei der hier verwendeten 4-Draht-
Technik jeweils ein Elektrodenpaar die untere und das orthogonal angeordnete
Paar die obere Schicht kontaktiert (Abbildung 4.5).
hintere Schicht (HS) O
vordere Schicht (VS) U
RL
Spannungsteiler
Berührpunkt
Abbildung 4.5: Schematische Darstellung beider Schichten des resistiven
Touch-Screens mit den Außenelektroden und resultierendem
Spannungsteiler.
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Die Zuleitungen der einzelnen Elektroden werden im Folgenden mit O, U , L
und R bezeichnet, die Schichten tragen die Bezeichnungen VS und HS. Zur
Bestimmung der x-Koordinate des Berührpunktes wird zunächst eine Span-
nung zwischen den Elektroden L und R der Schicht HS angelegt. Der Punkt,
an dem sich bei Berührung beide Schichten elektrisch verbinden, ist prinzipiell
der Abgriff eines durch die Indiumzinnoxid-Beschichtung entstehenden Span-
nungsteilers (vgl. Abbildung 4.5). Das dort auftretende Potenzial kann mit Hilfe
eines Analog-Digital-Umsetzers ausgewertet werden, wobei der Widerstand
der vorderen Schicht VS in diesem Fall keine Bedeutung für die Messung hat;
der ADU besitzt einen hochohmigen Eingang. Die y-Koordinate wird analog
zur x-Koordinate bestimmt, nur wird diesmal die Spannung zwischen O und U
der Schicht VS angelegt und der Spannungsabgriff erfolgt entweder an L oder
R.
Zur Kalibrierung des Touch-Screens müssen minimal zwei bekannte Punk-
te berührt werden, die sowohl verschiedene x- als auch verschiedene y-
Koordinaten haben. In der Regel werden hier die linke obere und die rechte
untere Ecke gewählt. Der lineare Verlauf des Widerstandes der Beschichtung
erlaubt somit die einfache Berechnung der Punkte auf der Oberfläche. In Ab-
hängigkeit des Bedienelementes können mit resistiven, berührempfindlichen
Oberflächen relativ kleine Bereiche (etwa 5mmmit einer Bleistiftspitze, 1–2 cm
bei Bedienung mit dem Zeigefinger) zuverlässig erkannt werden, wobei die
Detektion mehrerer Berührpunkte gleichzeitig nicht möglich ist.
4.5 Energiebedarf
Ein entscheidender Punkt bei der Akzeptanz von mobilen Geräten ist deren
Laufzeit. Der Strombedarf eines batteriebetriebenen Geräts muss auf ein Mini-
mum reduziert werden, da ein Batteriewechsel über lange Zeit entsprechende
Kosten verursacht. Bei der Vital-Sign-Watch kommt darüber hinaus noch ein
weiterer Aspekt zum Tragen: Speziell für alte Menschen in der Zielgruppe,
die ggf. bereits unter motorischen Einschränkungen leiden, ist es unzumutbar,
täglich einen Satz kleiner Batterien auszutauschen. Für diesen Zweck wird in
diesem Abschnitt eine Auswahl einzelner Komponenten der Vital-Sign-Watch
auf ihren Strombedarf hin untersucht und es werden Abhilfen vorgestellt, um
eine maximale Gerätelaufzeit erreichen zu können.
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4.5.1 Spannungserzeugung
Im Abschnitt über die Energieversorgung wurde die Verwendung des Step-Up-
Wandlers LTC3402 beschrieben, der eingesetzt wird, da die nominelle Spannung
der Batterieversorgung nicht für den Betrieb des Mikrocontrollers ausreicht.
Durch eine Schaltfrequenz von 3MHz kann der Spannungswandler mit einer
vergleichsweise hohen Effizienz (>80%) arbeiten, wobei für die Eigenversor-
gung nur 38µA benötigt werden.
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Abbildung 4.6: Spannungswandlereffizienz des LTC3402 im Bereich von 2,4–
3,3 Volt nach [58].
In der Abbildung 4.6 ist ab einem Strombedarf von etwa 20mA und der ge-
gebenen Schaltfrequenz eine Effizienz von 80% zu erwarten, die bei höherem
Bedarf weiter ansteigt. Im aktiven Betrieb benötigt der Mikrocontroller der
Vital-Sign-Watch bereits 20mA, in diesem Betriebsmodus lässt sich daher keine
wirkliche Einsparung durch den Spannungswandler erreichen. Der LTC3402
verfügt über einen Shutdown-Eingang, mit dem die Hochsetzstellung ange-
halten werden kann. Um diese Funktion zur Energieeinsparung nutzen zu
können, muss die gesamte Schaltung so entworfen werden, dass die jetzt di-
rekt von der Batterie kommende Versorgungsspannung (über die benötigte
Induktivität) entweder keine Fehler auslöst (z. B. Brown-Out-Erkennung des
Mikrocontrollers) oder über weitere Schalter vollständig abgeschaltet werden
kann.
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Ein sehr guter Lösungsansatz ist an dieser Stelle ein Mikrocontroller, dessen
minimale Spannungsversorgung (bei reduzierter Taktfrequenz) der nomina-
len Batteriespannung entspricht. Somit kann er den Step-Up-Wandler zum
Energiesparen deaktivieren und im Bedarfsfall wieder starten. Voraussetzung
für diese Lösung ist jedoch die Möglichkeit, alle Spannungspfade zu weite-
rer Peripherie kontrollieren zu können, was den Schaltungsaufwand steigert.
Beim Prototyp der Vital-Sign-Watch kann die Gesamtversorgung derzeit nur
manuell deaktiviert werden. Ein Ausschalten des Step-Up-Wandlers über eine
Softwarefunktion ist nicht möglich.
4.5.2 Mikrocontroller
Der Mikrocontroller stellt das komplexeste Bauteil in der Vital-Sign-Watch dar.
Die zum Betrieb notwendige Energie ist von einer Vielzahl an Parametern
abhängig. Neben der Variationsmöglichkeit von Versorgungsspannung oder
Taktfrequenz gibt es alleine im Prozessor (CPU) die Möglichkeit, durch ver-
schiedene Sleep-Modi Teile des Kerns zu deaktivieren, um somit Einsparungen
bei der Stromaufnahme zu erreichen.
Tabelle 4.1: Ausschnitt aus der Strombedarfsübersicht des ATxmega128 in
den unterschiedlichen Betriebsmodi bei einer Versorgungsspan-
nung von 3,0 Volt nach [56].
Betriebsmodus,
Komponente Bedingungen Strom [mA]
Active Mode
1MHz, ext. Takt 0,790
32MHz, ext. Takt 18,35
Idle Mode
1MHz, ext. Takt 0,255
32MHz, ext. Takt 8,15
Power-down Mode
alle Funktionen deaktiviert 0,0001
alle Funkt. deakt., T = 85 ◦C 0,002
Power-save Mode RTC mit 32 kHz 0,00116
ADC 200 kS/s, Int. 1V Ref 3,6
DAC, Normal Mode 1MS/s, Single ch., Int. 1V Ref 1,8
USART RX/TX enabled, 9600BAUD 0,0075
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Hinzu kommt die Peripherie im Inneren des Mikrocontrollers, die ebenfalls
durch entsprechende Befehle in der Software aktiviert bzw. deaktiviert wer-
den kann. Anhand der folgenden Tabelle 4.1, die einen Ausschnitt aus dem
Energiebedarf der Komponenten zeigt, wird die Komplexität deutlich.
Auffallend ist der große Unterschied des Strombedarfs zwischen der Taktfre-
quenz 1MHz und 32MHz im Active Mode. Die einzelnen Bausteine der internen
Peripherie benötigen im Vergleich relativ wenig Energie, jedoch darf hier die
Summe nicht unterschätzt werden. Sind beispielsweise jeweils zwei ADC- und
DAC-Module in Benutzung, steigt der Stromverbrauch schnell auf 150% des
Stroms ohne die zusätzliche Peripherie.
Energiesparen beim Mikrocontroller
Durch den modularen Aufbau des Controllers besteht ein großes Stromsparpo-
tenzial, welches alleine durch intensive Nutzung der Ein- bzw. Ausschaltfunk-
tionen der Peripherie über Softwarebefehle erreicht werden kann. Wird bei-
spielsweise ein Analog-Digital-Umsetzer nicht oder nur mit zeitlichem Abstand
verwendet, kann dieser in der Zwischenzeit vollständig deaktiviert werden,
wodurch die Stromaufnahme im zeitlichen Mittel stark sinkt. Durch Anhalten
von Hardwarezählern entfallen die mit der Zählfrequenz auftretenden Um-
schaltvorgänge bzw. Ladungswechsel auf der Transistorebene im Controller.
Auch wenn es sich hierbei um sehr kleine Größen handelt, sorgt die Anzahl
von integrierten Halbleitern für einen relevanten Beitrag.
Einen weiteren Ansatz bietet die Möglichkeit, beim ATxmega das Taktsystem
über die Software einstellen zu können. Dabei können im laufenden Betrieb
die Taktquelle sowie ein möglicher Multiplikator verändert werden, wobei
wichtig ist, die gesamte Software auf die unterschiedlichen Geschwindigkeiten
auszulegen; beispielsweise darf eine serielle Kommunikation nach Halbierung
des Systemtaktes nicht auch nur noch halb so schnell ablaufen. Eine sinnvolle
Reduktion der Taktfrequenz ist z. B. denkbar, wenn das System auf eine Reaktion
vom Benutzer wartet: Für die Abfrage eines Tasters oder Touchscreens ist keine
CPU mit einem Takt von 32MHz notwendig.
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Abbildung 4.7: Maximaler Prozessortakt bei unterschiedlichen Versorgungs-
spannungen des ATxmega128 nach [56].
Mit der minimalen Betriebsspannung von 1,6 V ist der ATxmega128 noch
immer in der Lage, mit einem Takt von 12MHz zu rechnen (Abbildung 4.7).
Die Spannung von zwei entladenen AAA-Akkumulatoren (typische Entlade-
schlussspannung von 1V bei NiMH) liegt oberhalb dieser minimalen Spannung.
Somit kann der Mikrocontroller direkt ohne Step-Up-Wandler betrieben wer-
den, wenn die Taktfrequenz ausreichend klein gewählt wird. Ist der Controller
jetzt in der Lage, den in Abschnitt 4.5.1 erwähnten Wandler zu aktivieren, um
somit die Versorgungsspannung auf 3,3 V anzuheben, könnte er anschließend
die Taktfrequenz auf die vollen 32MHz umschalten. Andersherum kann nach
dem Absenken der Taktfrequenz der Step-Up-Wandler deaktiviert und somit die
Versorgungsspannung bzw. der Versorgungsstrom reduziert werden. Jedoch
setzt dieses Gedankenexperiment voraus, dass der Mikrocontroller trotz des
Umschaltens der Spannung weiterarbeitet.
4.5.3 Ventil/Kompressor der Manschette
Der Momentanverbrauch des Magnetventils liegt bei 100mA, der Kompressor-
motor benötigt 300mA im aktiven Betrieb, wobei beide Komponenten direkt
von der Batterie versorgt werden und nicht über den Step-Up-Wandler funk-
tionieren. Ein Zyklus einer oszillometrischen Blutdruckmessung dauert unter
optimalen Bedingungen etwa 30 s, wobei das Ventil über die ganze Zeit ge-
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schlossen bleibt und der Kompressor meist während der ersten 10 s arbeitet.
Für eine Messung liegt der Stromverbrauch entsprechend bei
300mA · 10
3600
s + 100mA · 30
3600
s = 1,66mAh.
Der Verbrauch lässt sich in diesem Fall nicht weiter reduzieren. Lediglich
die Häufigkeit der Messung ist der entscheidende Faktor, hier eine Reduktion
zu erreichen. Eine mögliche Lösung, die Messintervalle zu vergrößern, stellt
die Blutdruckmessung mit Hilfe der Pulswellenlaufzeit dar. Die oszillometri-
sche Methode wird seltener, und zwar nur noch zur Kalibrierung des Systems
verwendet, die Messergebnisse für den Blutdruck werden durch EKG und
Photoplethysmografie gewonnen.
4.5.4 Photoplethysmografie
Den hauptsächlichen Anteil des Strombedarfs der Photoplethysmografie haben
die zur Durchleuchtung des Fingergewebes verwendeten Leuchtdioden (vgl.
Abschnitt 5.5). Für eine Untersuchung der pulswellenbedingten Volumenände-
rung ist das Licht einer einzelnen Wellenlänge ausreichend, zur Bestimmung
der Blutsauerstoffsättigung werden zwei Wellenlängen benötigt (rot/infrarot).
Die Elektronik des Sensors ermöglicht eine Anpassung des Stroms durch die
Leuchtdiode, hier soll jedoch im Mittel von 10mA ausgegangen werden. Unter
guten Bedingungen und Berücksichtigung der Einschwingzeit der Verstär-
kerschaltung ist eine Messzeit von 10 s zur Puls- und Laufzeitbestimmung
notwendig, daraus ergibt sich ein Verbrauch von
10mA · 10
3600
s = 27,77µAh.
Im Vergleich zur Messung mit Kompressor und Magnetventil ist der Strom-
verbrauch der Photoplethysmografie hier um den Faktor 60 kleiner. Weitere
Einsparung kann darüber hinaus erreicht werden, indem die Zeit für die Akti-
vierung der Leuchtdioden an den Zeitpunkt bzw. die Frequenz der Abtastung
und das Verstärkerverhalten angepasst wird.
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4.5.5 Drahtlose Datenübertragung
Zur Übermittlung von Messdaten zur zentralen Speicherung wird eine Übertra-
gungsstrecke benötigt. Zwar kann diese mit einfachen Mitteln sehr stromspa-
rend kabelgebunden erfolgen, jedoch wäre dieses bei einem mobil anzuwen-
denden Gerät nicht zielführend. Die Vorteile der Einfachheit und Automatisier-
barkeit überwiegen bei einer kabellosen Lösung auf Kosten der Energiebilanz.
Da es zu der Funkübertragung prinzipiell keine Alternative gibt, müssen hier
ebenfalls geeignete Maßnahmen zur Strombedarfsminimierung getroffen wer-
den.
Problematisch ist bei den verfügbaren Funkmodulen jedoch nicht nur ein
hoher Energiebedarf während des Sendevorganges. Im Datenblatt zum hier
eingesetzten Class 2 Bluetooth-Modul WT12 von Bluegiga [59] werden sowohl
im Sende- (TX) als auch im Empfangsbetrieb (RX) Maximalströme von bis zu
70mA angegeben, wobei sich die Werte auf eine aufgebaute aktive Verbindung
beziehen. Bei einer Datenübertragungsgeschwindigkeit von 115200Baud wird
ein mittlerer Strom von 30mA benötigt. Zwar ist im Datenblatt von einem
Ruhestrom (Idle) von 3mA die Rede, jedoch wird aus den vorliegenden Anga-
ben nicht ersichtlich, welcher mittlere Strom benötigt wird, wenn das Modul
keine aktive Verbindung hat, von außen aber für einen Verbindungsaufbau
sichtbar bereit steht. Bei einfachen Funkmodulen für den 2,4GHz-Bereich oh-
ne integriertes Übertragungsprotokoll werden ungefähre Werte von 15–20mA
benötigt, um auf dem Funkkanal mithören zu können; dieser Wert wird daher
im Mittel auch für das Bluetooth-Modul angenommen.
Um einen großen Teil der vom Funkmodul benötigten Energie zu sparen,
sollten alle Verbindungsanforderungen von der Vital-Sign-Watch selbst initiiert
werden. Dazu ist der Mikrocontroller in der Lage, die Stromversorgung für
das WT12 vollständig auszuschalten. Fallen nun zu übertragende Daten an,
wird das Modul aktiviert und eine Verbindung zu einer Basisstation aufgebaut.
Ausgenutzt wird die Tatsache, dass eine stationäre Basis in der Regel nicht
mit Batterien, sondern aus dem Netz versorgt wird und somit ein dauerhafter
Empfang (für die Verbindungsanforderung) kein energietechnisches Problem
darstellt. Nachteil ist, dass nun die Vital-Sign-Watch nicht mehr direkt von
außen erreicht werden kann, wenn die Verbindung noch nicht aktiviert ist.
Eine Abhilfe kann hier ein zyklischer Verbindungsaufbau schaffen, in dem die
Vital-Sign-Watch regelmäßig die Basis kontaktiert und nach möglichen Daten
fragt.
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Werden alle zu übertragenden Daten gesammelt und in einem Datenpaket
auf einmal gesendet (Burst-Transfer), ist dadurch ebenfalls eine Einsparung
der Energie möglich, da die Zeit für Verbindungsaufbau und -abbau minimiert
wird. Eine weitere Verbesserung ist darüber hinaus eine Kompression der Da-
ten, jedoch kann dies wieder die entsprechende Leistung vom Mikrocontroller
verlangen, was aus energietechnischer Sicht den Strombedarf lediglich zu
einer anderen Komponente verschiebt. Weiter muss die Übertragungsgeschwin-
digkeit an die Übertragungsstrecke angepasst sein, um nicht unnötig viele
Sendewiederholungen auszulösen. Da die Vital-Sign-Watch in der Lage ist, die
Sensordaten vorzuverarbeiten, kann dadurch ebenfalls deren Menge reduziert
werden: Wird beispielsweise eine Pulsfrequenz benötigt (ein einzelner Wert),
so muss trotzdem zunächst ein EKG über einen bestimmten Zeitraum aufge-
nommen werden. Bei 10 s Aufnahmezeit, einer Abtastfrequenz von 200Hz und
16 bit Auflösung fallen dabei 4 kB an Rohdaten an, die ohne Vorverarbeitung
vollständig zur Auswertung übertragen werden müssten. Durch Anwendung
eines QRS-Detektionsalgorithmus und Mittelung der RR-Intervalle kann das
Ergebnis, welches nur noch einige Bytes lang ist (Messwert und Zeitstempel)
vor dem Senden ermittelt werden. Auch eine Bewertung der Datenqualität
führt dazu, dass z. B. fehlerbehaftete Daten gar nicht erst übertragen werden
müssen.
Im Jahr 2011, zum Zeitpunkt des Prototyp-Aufbaus der Vital-Sign-Watch
existierten noch keine Class 4 Bluetooth-Module. In der Spezifikation von Class
4 (Bluetooth Low-Energy) sind bereits viele Energiesparmaßnahmen integriert,
wodurch sich entsprechende Module immer häufiger in mobilen Geräten finden
lassen.
70
Kapitel 5
Sensorik
Dieses Kapitel beschreibt die verwendete Sensorik. Dabei wird neben der Be-
schreibung des Sensors selbst auf die vollständige Messkette eingegangen, die
notwendig ist, um die Daten schließlich in digitaler Form im Mikrocontroller
verarbeiten zu können. Zu jedem einzelnen Sensor wird eine Evaluation durch
die Darstellung vonMessdaten erfolgen. Neben der Beschreibung der Aufnahme
der Daten von Blutdruck, Temperatur, Bewegung und der Blutvolumenschwan-
kung wird zunächst beschrieben, wie die Ableitung des Elektrokardiogramms
bei der Vital-Sign-Watch funktioniert.
5.1 Elektrokardiografie
Im Abschnitt 2.1 wurden die Grundlagen zum EKG und dem Signalverlauf
an den Elektroden beschrieben. An dieser Stelle wird nun detailliert auf die
Aufnahme, Aufbereitung und Interpretation des Signals eingegangen. Dabei
beginnt die Beschreibung bei der analogen Verstärkung, erläutert weiter die
Abtastung und Filterung und stellt abschließend Messergebnisse vor. Eine
Auswertung erfolgt anschließend in Kapitel 6.
5.1.1 Analoger Messverstärker
Das an den Klebeelektroden messbare EKG-Signal hat typischerweise eine
Amplitude von 1–2mV. Hinzu kommt, dass diese geringe Spannungsänderung
in der Regel durch das 50Hz Signal der Netzfrequenz stark überlagert wird, da
der menschliche Körper hierfür wie eine Antenne wirkt. Aufgrund der kleinen
Amplitude des Nutzsignals und der großen Überlagerung kann das EKG nicht
direkt digitalisiert werden, sondern muss zunächst vom Störsignal getrennt
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und mit einem geeigneten Verstärker vergrößert werden. Um dieses Problem zu
lösen, wird ein Instrumentenverstärker eingesetzt. Bauartbedingt verfügt dieser
durch die Verstärkung der an den Eingängen anliegenden Spannungsdifferenz
über eine sehr hohe Gleichtaktunterdrückung, wodurch das einkoppelnde
50Hz Signal bereits weitgehend eliminiert werden kann. Abbildung 5.1 zeigt
den Schaltungsaufbau mit dem Instrumentenverstärker INA321 von Texas
Instruments.
Abbildung 5.1: Schaltungsaufbau des analogen EKG Front-Ends mit dem
Instrumentenverstärker INA321 (IC1) nach [60].
Die Signale der linken und rechten Elektrode sind über je einen Widerstand
direkt an den Differenzeingängen des INA321 angeschlossen. Da der Verstär-
ker nicht über eine symmetrische Spannungsquelle versorgt wird, werden
beide Eingänge zusätzlich über hochohmige Widerstände auf das Potenzial der
halben Versorgungsspannung gelegt. Über die externe Beschaltung wird der
Verstärkungsfaktor des INA321 auf v = 5 festgelegt. Der im EKG Signal häufig
vorkommenden Verschiebung der Offsetspannung durch Kontaktveränderun-
gen der Elektroden, dem sogenannten „baseline wandering“, wird durch eine
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Integrationsstufe entgegengewirkt. Der aus dem Operationsverstärker OPA333
(IC2) und der Kapazität C1 bestehende Integrator führt eine Tiefpassfilterung
des Ausgangs der ersten Verstärkerstufe durch und koppelt das gefilterte Si-
gnal zurück in den Referenzeingang des INA321. Da hierdurch die „Nulllinie“
des Signals annähernd auf dem halben Potenzial der Versorgungsspannung
gehalten wird, ist eine größere Verstärkung mit dem nachfolgenden inver-
tierend arbeitenden Operationsverstärker möglich, ohne dass das Signal in
die maximale Aussteuerung gerät. Die zweite Stufe hat einen Verstärkungs-
faktor von etwa v = 55, wodurch eine Gesamtverstärkung mit dem Faktor
v = 5 · 55 = 275 erreicht wird. Somit ist es möglich, das zunächst mit sehr
kleiner Amplitude vorliegende Signal, welches zudem von den Störeinflüssen
der Netzfrequenz überlagert wird, von dieser Überlagerung zu trennen und
die auftretenden Potenziale so zu vergrößern, dass nun eine Digitalisierung
durch einen Analog-Digital-Umsetzer erfolgen kann.
5.1.2 Signalabtastung
Die Digitalisierung des EKG-Signals wird mit dem internen ADU des ATx-
mega128 durchgeführt. Der Ausgang der zweiten Verstärkerstufe wird hier-
zu direkt mit einem analogen Eingang des Mikrocontrollers verbunden, der
Umsetzer arbeitet mit einer Referenzspannung von Ure f = 2,048V. Da das
Signal in der Regel unterhalb dieser Referenzspannung bleibt, kann es trotz
der Rail-To-Rail-Verstärkerstufe, die das Signal bis maximal 3,0 V aussteuern
kann, vollständig abgebildet werden. Zusätzlich bewirkt die geringere Re-
ferenzspannung eine Verbesserung der Auflösung. Ein konfigurierter Timer
generiert alle 2,5ms ein Ereignis welches den ADU mit einer Abtastfrequenz
von fsample = 400Hz arbeiten lässt. Um von dieser Überabtastung auf die für
die von Pan&Tompkins (Abschnitt 5.1.3) beschriebene Filterung benötigte Ab-
tastfrequenz von fsample = 200Hz zu kommen, kann entweder nur jeder zweite
Wert verwendet werden oder es erfolgt eine Mittelung von jeweils zwei Abtast-
werten.
Die Abbildung zeigt den Ausschnitt eines mit der Sensorik der Vital-Sign-
Watch aufgenommenen Elektrokardiogramms, welches nach der Abtastung
durch einen Tiefpassfilter von höherfrequenten Störungen befreit wurde.
Schwach zu erkennen ist die P-Welle; anschließend folgt der QRS-Komplex mit
einer Amplitude von etwa 1,7mV.
73
Kapitel 5 Sensorik
2.0
1.5
1.0
0.5
0.0
-0.5
A
m
pl
it
ud
e/
m
V
6543210
Zeit/s
Abbildung 5.2: Ausschnitt des in Ruhe aufgezeichneten EKG mit der Vital-
Sign-Watch nach Entfernen des Gleichspannungsanteils und
anschließender Tiefpassfilterung mit einer Grenzfrequenz von
25Hz.
5.1.3 Digitale Filter zur QRS-Detektion
Aus dem Signal der EKG-Ableitung über zwei Elektroden kann in erster Linie
die Information über die Herzfrequenz gewonnen werden. Wird das abgetaste-
te Signal über die Zeit dargestellt, kann mit bloßem Auge meist der typische
Verlauf der R-Zacke des QRS-Komplexes direkt identifiziert werden. Eine De-
tektion mit Hilfe eines Mikrocontrollers hingegen ist weniger trivial. Zwar
lässt sich eine einfache Erkennung aufgrund der großen Amplitude der R-
Zacke zunächst mit Hilfe eines Schwellenwertes realisieren, jedoch ist diese
Methode meist zu ungenau: Signalschwankungen, beispielsweise das Baseline
Wandering, eine langsame Mittelwertverschiebung über der Zeit, verändern
die Maximalwerte weiterer Signalspitzen und können somit zu Fehldetektion
führen. Eine korrekte Angabe der Herzfrequenz wäre nicht mehr möglich.
Algorithmus von Jiapu Pan und Willis J. Tompkins
Ein Algorithmus, um die Erkennung mit dem Mikrocontroller zu implementie-
ren, wurde bereits 1985 von Jiapu Pan und Willis J. Tompkins [61] entwickelt.
Die digitale Filterung des EKG-Signals ermöglicht eine Echtzeit-Erkennung
des QRS-Komplexes auch auf Systemen mit geringer Rechenleistung und lie-
fert nach Angaben in der Veröffentlichung eine korrekte QRS-Detektion von
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99,3% bei einer Langzeit-Untersuchung mit der Dauer von 24Stunden. Das
abgetastete Signal wird zunächst über ein Bandpass-Filter mit einem Frequenz-
gang 5–15Hz von hoch- und niederfrequenten Störungen befreit. Anschließend
erfolgt eine mathematische Ableitung, um die steilen, bei der R-Zacke auftre-
tenden Flanken zu erkennen. Vor der abschließenden Integration eines über
den Signalverlauf geschobenen Zeitfensters werden die einzelnen Werte noch
quadriert, um sie in den positiven Bereich zu verschieben. Über eine laufende
Betrachtung der am Ausgang des Filters anliegenden Spitzenwerte werden
die für die Erkennung notwendigen Schwellenwerte kontinuierlich angepasst.
Unter der Beachtung der Laufzeit des Algorithmus ist eine genaue zeitliche
Zuordnung zum originalen EKG-Signal möglich.
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R-Zacken EKG-Signal
Abbildung 5.3: EKG-Signal über einen Aufnahmezeitraum von 50 Sekun-
den mit erkannten R-Zacken durch den Algorithmus von
Pan&Tompkins [61].
Nach Anwendung des Algorithmus nach Pan&Tompkins können bei einem
aufgenommenen EKG-Signal die R-Zacken dargestellt werden (Abbildung 5.3).
Das Bekanntsein der Auftrittszeitpunkte und deren Amplitude ermöglicht an-
schließend eine weitere Analyse des Signals.
Ist das aufgenommene EKG-Signal nur von geringfügigen Störungen überla-
gert, kann zur Analyse der Messdaten ein alternativer Algorithmus verwendet
werden, der ohne eine Parametrierung auskommt. Nachteil dabei ist ein relativ
hoher Speicher- und Rechenaufwand, daher ist die Anwendung auf dem Mikro-
controller nicht empfehlenswert. Besser eignet sich die automatic multiscale-
based peak detection (AMPD) zur Anwendung bei der Oﬄine-Analyse auf einem
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stationären Rechner. Der Algorithmus dient der „effizienten automatischen
Spitzenerkennung in verrauschten periodischen und quasi-periodischen Signa-
len“ [62] und erkennt die lokalen Maxima über spezielle Matrix-Operationen.
Da das EKG periodisches Verhalten zeigt, ist der Algorithmus sehr gut für die au-
tomatische Erkennung der R-Zacken geeignet. Bei sehr langen Signalvektoren
ist es sinnvoll, das Suchen von lokalen Maxima auf einzelne Vektorabschnitte
zu verteilen.
5.2 Blutdruck
Die technische Bestimmung des menschlichen Blutdrucks auf eine nicht-
invasive Art ist keine triviale Aufgabe. Sie basiert auf der Bestimmung der
Stärke von Oszillationen des Drucks innerhalb einer aufblasbaren Manschette,
die durch den Blutfluss in der darunter liegenden Arterie hervorgerufen wer-
den. Die Manschette kann hierzu wahlweise um den Oberarm oder um das
Handgelenk herum befestigt werden.
Hochpass
Tiefpass
Drucksensor
Oszillation
Manschettendruck
M
Ventildef. Öffnung
Kompressor
Manschette
Verstärker
Abbildung 5.4: Blockschaltbild der Komponenten für die oszillometrische
Blutdruckbestimmung. Blau hinterlegt ist der überwiegend
pneumatische Teil mit Kompressor, Manschette und Ventil.
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Aufgrund der Untersuchung der Oszillationen des aufgenommenen Mess-
signals trägt der Algorithmus den Namen Oszillometrische Blutdruckmessung
mit dessen Hilfe der Mikrocontroller schließlich die Werte für systolischen und
diastolischen Blutdruck berechnen kann (vgl. Abschnitt 2.2). Als Messsignal
wird für das oszillometrische Messverfahren lediglich ein an die Manschet-
te gekoppelter Drucksensor benötigt, welcher den Manschettendruck in eine
elektrische Spannung umwandelt. In Abbildung 5.4 ist das Blockschaltbild der
benötigten Komponenten dargestellt.
Zur Steuerung des Manschettendrucks werden weiterhin ein Miniaturkom-
pressor und ein Magnetventil verwendet, welche über den Mikrocontroller
gesteuert werden können. Im Fall der Vital-Sign-Watch geschieht das Ausströ-
men der Luft aus der aufgeblasenen Manschette nicht durch eine zusätzliche
Regelung; der Druckbereich verfügt über ein definiertes Leck, aus dem die
Luft stets langsam kontinuierlich entweichen kann. Die Funktionsweise des
Algorithmus und die notwendige analoge Signalverarbeitung werden nun im
Folgenden vorgestellt.
5.2.1 Algorithmus der oszillometrischen Blutdruckmessung
Für die Berechnung des Blutdrucks benötigt der Algorithmus der oszillometri-
schen Blutdruckmessung zwei Signale. Das erste Signal ist der in Millimeter-
Quecksilbersäule (mmHg) angegebene mittlere Manschettendruck, das zweite
Signal gibt den zeitsynchron gemessenen höherfrequenten Anteil des Man-
schettendrucks wieder und stellt somit die Druckoszillationen dar.
Zur Erstellung beider Zeitreihen wird zu Beginn einer Messung das Ma-
gnetventil geschlossen und der Kompressor aktiviert. Die Manschette wird so
weit aufgeblasen, bis die darunter liegende Arterie vollständig kollabiert und
kein Blut mehr hindurch fließen kann. Üblicherweise liegt der Druck hierfür
zwischen 180 und 200mmHg beim gesunden Menschen im Ruhezustand. Mit
noch immer geschlossenem Magnetventil entweicht die Luft nur durch das
definierte Leck, wobei der Druckabfall etwa 3mmHg/s beträgt. In dieser Zeit
wird nun der zeitliche Verlauf beider Signale abgetastet und aufgezeichnet.
Abschließend, bei etwa 40mmHg, wird das Ventil geöffnet und die restliche
Luft kann aus der Manschette entweichen.
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Abbildung 5.5: Zeitlicher Verlauf des mittleren Drucks in der Manschette
und der höherfrequenten Oszillationen.
In Abbildung 5.5 sind beide Zeitreihen noch einmal schematisch dargestellt.
Um aus diesen Daten die Blutdruckwerte bestimmen zu können, sind folgende
Schritte notwendig:
1. Durch die Untersuchung des Signals der Oszillationen auf lokale Maxi-
ma wird zunächst dessen Einhüllende bestimmt, wobei diese so gefittet
werden muss, dass die Hüllkurve lediglich ein einziges Maximum auf-
weist. Der Fit kann dann so normiert werden, dass das Maximum 100%
entspricht.
2. Der Zeitpunkt des Maximums der Einhüllenden (100%) entspricht im
Signal des mittleren Manschettendrucks dem mittleren arteriellen Druck
(MAP). In der Abbildung 5.5 ist dies durch die senkrechte Verbindung
gekennzeichnet.
3. Zur Bestimmung des systolischen Blutdrucks wird im Signal der Os-
zillationen zeitlich vor dem Maximum der Hüllkurve nach dem Punkt
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gesucht, an dem die Schwingungen nur noch einen bestimmten geringe-
ren prozentualen Anteil (systolischer Prozentparameter) erreichen; in
der Abbildung wurden hier 55% gewählt. Wie bei der Bestimmung des
mittleren arteriellen Drucks auch, kann auf der Kurve des Manschetten-
drucks der systolische Blutdruck (SYS) abgelesen werden. Im Beispiel
beträgt er 120mmHg.
4. Die gleiche Vorgehensweise wird zur Bestimmung des diastolischen
Drucks durchgeführt. Nur wird hier zeitlich nach dem Auftreten des
MAP ein geringerer prozentualer Anteil (diastolischer Prozentparame-
ter) gesucht. Abschließend kann nun auch der diastolische Druck (DIA)
abgelesen werden. Der Prozentparameter beträgt im Beispiel 80%, was
einem diastolischen Blutdruck von 80mmHg entspricht.
Parametrierung des Algorithmus
Die Größe der systolischen und diastolischen Prozentparameter wird in der Lite-
ratur selten quantifiziert, da diese neben der medizinischen Definition stark von
der verwendeten Manschette und dem analogen Schaltungsaufbau abhängig
sind. Um dennoch Werte für eine valide Blutdruckbestimmung erhalten zu kön-
nen, kann der beschriebene Algorithmus auch umgekehrt angewandt werden.
Voraussetzung hierfür ist eine genaue und annähernd zeitgleiche Referenzmes-
sung des Blutdrucks parallel zu dem oben beschriebenen Messverfahren. Als
hinreichend genau gilt hier die Blutdruckbestimmung nach Riva-Rocci und
Korotkoff. Sind der systolische und der diastolische Blutdruck bekannt, können
über die Abbildung dieser Punkte im Verlauf des Manschettendrucks auf das
oszillierende Signal die entsprechenden Prozentparameter abgelesen werden.
Durch das Parametrieren des Algorithmus auf eine bestimmte Person ist somit
eine höhere Genauigkeit der Messung zu erwarten, da nun die speziell ange-
passten Prozentparameter für die Blutdruckbestimmung verwendet werden
können.
5.2.2 Analoge Signalverarbeitung
Bevor das vom Drucksensor erzeugte elektrische Signal vom Mikrocontrol-
ler digitalisiert werden kann, muss es zunächst analog aufbereitet werden.
Zudem ist eine Teilung in zwei Signalpfade notwendig (vgl. auch Abbildung
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5.4), die getrennt voneinander behandelt werden, um das im Abschnitt 5.2.1
beschriebene oszillometrische Verfahren anwenden zu können.
Abbildung 5.6: Schaltung zur Verstärkung und Aufteilung des Signals des
piezoresistiven Drucksensors nach [63].
In Abbildung 5.6 wird der Schaltplan der analogen Signalverarbeitung dar-
gestellt. An erster Stelle hinter dem piezoresistiven Drucksensor steht ein
Instrumentenverstärker (INA321), um die durch die Messbrücke im Sensor
erzeugte Spannungsdifferenz zu vergrößern. Es ist nicht zu erwarten, dass
ein Manschettendruck kleiner als etwa 30mmHg gemessen werden muss, da-
her liegt der Referenzeingang des Instrumentenverstärkers in diesem Fall auf
Masse. Die Verstärkung wird so gewählt, dass aus einem maximalen Manschet-
tendruck von etwa 300mmHg eine Ausgangsspannung resultiert, die nicht
größer als 2,048 V ist. Der Grund hierfür besteht darin, dass der Ausgang des
Instrumentenverstärkers direkt mit dem analogen Eingang des Mikrocontrol-
lers verbunden ist, um hier den Signalverlauf des mittleren Manschettendrucks
abtasten zu können. Bei einem Widerstand von 200 kΩ zwischen OUT und RG,
sowie 10 kΩ zwischen RG und REF ergibt sich entsprechend der Formel im
Datenblatt ein Verstärkungsfaktor von G = 5+5(ROUT↔RG/RRG↔REF ) = 105. Da
der hochfrequente Anteil des Signals an dieser Stelle noch relativ gering ist, ist
der im Blockdiagramm (Abbildung 5.4) dargestellte Tiefpass vernachlässigbar;
das Signal kann im Mikrocontroller digital gefiltert werden.
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Dasselbe Signal wird danach zunächst durch einen Hochpass gefiltert (Kon-
densator mit 330 nF) und anschließend noch etwa um den Faktor 150 verstärkt.
Aufgrund des unipolaren Betriebs des Operationsverstärkers wird auf dessen
Eingangssignal noch eine Offset-Spannung addiert, deren Wert über ein Poten-
ziometer einstellbar ist.
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Abbildung 5.7: Der Manschettendruck ist das Ausgangssignal der ersten
Verstärkerstufe (grün), welches zeitsynchron über dem Signal
hinter dem Hochpass und dem zweiten Verstärker (schwarz)
dargestellt wird. Markiert sind die lokalen Maxima der Oszil-
lation und die Einhüllende (rot).
Die Ausgänge der jeweiligen Verstärkerstufen zeigen die Abbildung 5.7 und
5.8. Nach Ende der Aufpumpphase der Manschette (Maximum im Manschet-
tendruck) beginnt die Aufzeichnung der Oszillation (schwarz). Beim Maximum
der Oszillationsamplitude ist aufgrund des fehlenden Tiefpasses der oszillieren-
de Anteil deutlich im Signal des Manschettendrucks erkennbar (vergrößerter
Ausschnitt). Das Fitten der lokalen Maxima ergibt die in Rot dargestellte Hüll-
kurve.
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Abbildung 5.8: Vergrößerter Ausschnitt der zeitsynchronen Signale von Man-
schettendruck und Oszillation.
Messablauf in der Vital-Sign-Watch
Zur Durchführung einer Messung steuert der Mikrocontroller den Kompressor
und das Magnetventil zum Aufblasen der Manschette. Die Messwerte werden
zunächst als Rohmessdaten im externen Flash-Speicher abgelegt und können
danach oﬄine verarbeitet werden. Diese Methodik ermöglicht auch komple-
xere Rechenverfahren für den Algorithmus, da hierbei während der Messung
noch keine Daten verworfen werden und praktisch zu jeder Zeit die gesamte
Messreihe vorliegt. Bei der Echtzeit-Berechnung hingegen wären immer nur
die Werte bis zum aktuellen Zeitpunkt präsent, zudem muss ein Rechenschritt
vor Abtastung des nächsten Messwertes abgeschlossen sein. In der Praxis wird
eine Abtastfrequenz von 200Hz für das oszillierende Signal gewählt, um hier
gerade den höherfrequenten Anstieg und Abfall der lokalen Maxima korrekt
auswerten zu können. Für den mittleren Manschettendruck ist nur eine geringe-
re Abtastfrequenz notwendig, da sich der Druck per Definition nur um maximal
3mmHg/s verändert. Systembedingt tastet die Vital-Sign-Watch beide Signale
mit jeweils 400 Samples pro Sekunde ab, was beide Forderungen großzügig
erfüllt. Eine höhere Pulsfrequenz kann sich auf die Messung prinzipiell positiv
auswirken, da bei gleichem Druckabfall in der Manschette eine größere Anzahl
von Stützstellen zum Aufspannen der Hüllkurve zur Verfügung stehen. Im
Vorteil sind hier Geräte, die nicht mit einem definierten Leck arbeiten, sondern
den Druck über das Magnetventil geregelt ablassen können.
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5.3 Temperatur
Zur Messung von Temperaturen existiert auf dem Markt eine Vielzahl an inte-
grierten Bauelementen, die aus einem analogen Sensorelement, einer Stufe für
die Analog-Digital-Wandlung und aus einer digitalen Schnittstelle bestehen,
um mit einem Mikrocontroller direkt eine Temperatur erfassen zu können. Eine
bereits ab Werk erfolgte Kalibrierung macht die Nutzung eines solchen Bauele-
ments sehr einfach. Für den im medizinischen Umfeld benötigten Temperatur-
bereich bzw. die geforderte Auflösung und Genauigkeit sind diese Bausteine
jedoch meist unzureichend. Für Messwerte mit einer Genauigkeit von ±0,1 ◦C
und mindestens derselben Auflösung ist der Aufbau einer darauf spezialisierten
Messkette nötig. Die Vital-Sign-Watch verwendet am Anfang der Messkette
einen Platin-Messwiderstand Pt100, da dieser eine gute Langzeitstabilität mit
geringen Grenzabweichungen besitzt und nach einmaliger Systemkalibrierung
prinzipiell ohne weitere Anpassung ausgetauscht werden kann. Der Pt100
gehört zur Gruppe der Kaltleiter und verringert entsprechend seinen ohm-
schen Widerstand in Richtung niedriger Temperaturen. Im Messbereich der
Vital-Sign-Watch (0–50 ◦C) ändert sich der Widerstand des Pt100 etwa um
390mΩK−1. Dies kann durch Messen des von einem definierten Strom durch
den Pt100 erzeugten Spannungsabfalls bestimmt werden kann. Um eine Eige-
nerwärmung des Messwiderstands durch den Messstrom auszuschließen, ist
dieser im Bereich <1mA zu betreiben.
5.3.1 Dreileitermessung
Die kleinen, am Pt100 auftretenden Widerstandsänderungen müssen zuver-
lässig von der Messschaltung abgebildet werden können. Als Kompromiss
zwischen Zweileitermessung (Stromquelle mit Messung des Spannungsabfalls
über der Summe aus Mess- und Leitungswiderständen) und Vierleitermes-
sung (je ein Leitungspaar für Stromeinprägung und annähernd stromfreie
Spannungsmessung) verwendet die Vital-Sign-Watch eine spezielle Form der
Dreileitermessung. Beim Anschluss des Widerstandsthermometers auf diese
Art kann trotz der geringeren Anzahl an Leitungen der Leitungswiderstand
kompensiert werden, ohne dass der Wert desselben bekannt sein muss. Im
Gegensatz zur Vierleitermessung werden zwei Stromquellen benötigt.
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Abbildung 5.9: Anschluss des Platin-Messwiderstands (RPt100, links) für die
Dreileitermessung mit Darstellung der Leitungswiderstände
RL.
Abbildung 5.9 zeigt das Widerstandsthermometer und die schematisch dar-
gestellten Leitungswiderstände, die hier aufgrund gleicher Leitungslängen alle
denselben Wert besitzen. Ebenfalls erzeugen die Stromquellen I1 und I2 einen
identischen Ausgangsstrom. Auf der Seite der Auswerteelektronik wird die
resultierende Spannung an den Messpunkten A und B ermittelt. Analytisch
ergeben sich die folgenden Werte:
Ua = RL · 2 · I + RL · I + RPt100 · I
Ub = RL · 2 · I + RL · I
Durch Bildung der Differenz beider Messwerte wird die Abhängigkeit zu den
Leitungswiderständen entfernt:
Udiff = Ua − Ub = RPt100 · I
5.3.2 Integrierte Messelektronik mit ADS1248
Der Baustein ADS1248 von Texas Instruments ist unter anderem speziell für
den Einsatz eines Pt100-Widerstandsthermometers und die Dreileitermessung
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konzipiert [64]. Durch die internen, aufeinander abgestimmten Stromquellen
und die Möglichkeit, deren Ausgänge über einen Multiplexer an verschiede-
ne Eingangskanäle zu schalten, können bis zu vier Sensorelemente an dem
Baustein betrieben werden. Ein 24 bit Analog-Digital-Umsetzer erfüllt die An-
forderungen an die Auflösung des Messsignals.
RComp
RBias
AIN0
AIN1
REFP
IDAC1
PGA ADU
ADS1248
Interne
Referenz
IDAC2
Referenz-
Multiplexer
RPt100
Abbildung 5.10: Schematische Darstellung des ADS1248 mit einer Drei-
Draht-Verbindung zum Pt100.
In Abbildung 5.10 wird der Anschluss eines Widerstandsthermometers
(RPt100) verdeutlicht. Die Darstellung des ADS1248 ist stark vereinfacht und
zeigt nur die relevanten Elemente zur Umsetzung der differentiellen Spannung
an einem Klemmenpaar aus AIN0 und AIN1. Zusätzliche zur beschriebenen
Dreileitermessung wird in der Schaltung ein Kompensationswiderstand RComp
verbaut. Dieser wird so gewählt, dass er demWert des Pt100 in der Mitte des zu
messenden Temperaturbereichs entspricht, um dort eine Spannungsdifferenz
von 0V zu erreichen. Grund dafür ist eine Vorkonditionierung des Signals auf
den Dynamikumfang der nachfolgenden Verstärkerstufe. Ebenfalls wird aus
diesem Grund ein weiterer Widerstand RBias eingefügt, der eine identische
Spannungsanhebung (Common-Mode-Voltage) an den Eingängen bewirkt. Es
besteht die Möglichkeit, die am Bias-Widerstand abfallende Spannung als Re-
ferenz für die AD-Umsetzung zu verwenden, was sich jedoch in der Praxis als
störanfällig zeigte und somit verworfen wurde. Alternativ wird eine interne
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Spannungsreferenz verwendet, die auch für den Betrieb der Stromquellen
verantwortlich ist.
Das kleine Eingangssignal wird innerhalb des ADS1248 mit einem integrier-
ten Instrumentenverstärker um einen einstellbaren Faktor vergrößert und
anschließend digitalisiert. Die Geschwindigkeit der Digitalisierung kann vom
Benutzer gewählt werden, wobei sich die Wahl einer langsamen Ausgabeda-
tenrate aufgrund der Eigenschaften des ∆Σ-ADU positiv auf die Signalqualität
auswirkt. Da hier prinzipiell über einen längeren Zeitraum gemittelt wird,
werden beispielsweise Störungen durch das Stromnetz unterdrückt. Bei der
verwendeten Ausgabedatenrate von 20 Abtastwerten pro Sekunde (Samples
per Second) wird ein Störsignal mit der Frequenz von (50± 1)Hz entsprechend
dem Datenblatt um 66 dB gedämpft.
Der für die Vital-Sign-Watch gewünschte Temperaturbereich liegt zwischen
0 ◦C und 50 ◦C. Normalerweise würde hier der Kompensationswiderstand so
gewählt, dass er dem Widerstand des Pt100 bei 25 ◦C entspricht (RPt100,25 ◦C =
110Ω). Da bei der Kalibrierung zunächst Fehler in genau diesem Bereich auf-
traten, wurde die Ursache im Bereich des Vorzeichenwechsels der Spannungs-
differenz vermutet und daher der Temperaturbereich nach unten verschoben
und in der Auflösung reduziert. Der neue Kompensationswiderstand hat einen
Wert von 100Ω und entspricht somit dem Widerstand des Pt100 bei 0 ◦C. Mit
einem Verstärkungsfaktor von 64 der differentiellen Eingangsstufe (PGA) und
der internen Referenzspannung VRef = 2,048 V ergeben sich somit folgende
Parameter:
Eingangsspannungsbereich: VIn/Range = ± VRefPGA =
±2,048V
64
= ±32mV
kleinstes Inkrement: UInkr =
VRef
PGA
· 1
223 − 1 = 3,815nV
Bei Verwendung der beiden Stromquellen mit je 1mA lässt sich rechnerisch
der maximale bzw. minimale Widerstand für den Pt100 bestimmen, bei dem
die Forderung des Eingangsspannungsbereichs eingehalten wird:
RPt100,max = 132Ω RPt100,min = 68Ω
Die Widerstandswerte erreicht der Pt100 bei einer Temperatur von 82,90 ◦C
(132Ω) bzw. −80,83 ◦C (68Ω). Bei der Auflösung des Temperaturbereichs mit
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24Bit beträgt die theoretisch kleinste Schrittweite etwa 10µK. Die effektiv nutz-
baren Bits bei einer Spannungsversorgung von 3,000 V für den analogen Teil
(PGA, A-D-Umsetzer, Stromquellen, etc.) betragen aufgrund des vorhandenen
Rauschens noch etwa 18Bit, von denen die Vital-Sign-Watch die höherwertigen
16Bit verwendet. Somit hat die digitalisierte Temperatur des Widerstandsther-
mometers eine Auflösung von 2,5mK und bietet somit eine großzügige Reserve
für das geforderte Maximum von 0,1 K.
5.3.3 Steuerung des ADS1248 mit dem Mikrocontroller
Der ADS1248 ist über einen SPI-Bus mit dem Mikrocontroller verbunden, über
den die Datenübertragung stattfindet. Besondere Steuersignale wie ein Data-
Ready-Interrupt, Start und Reset erfolgen über gesonderte Leitungen. Für eine
Messung wird zunächst der Multiplexer auf die entsprechenden Eingänge
eingestellt und die internen Stromquellen werden programmiert. Wichtig ist
es, darauf zu achten, nach einer erfolgten Messung den Messstrom zeitnah
wieder zu deaktivieren, um eine Eigenerwärmung des Pt100 auszuschließen.
Die Vital-Sign-Watch schaltet daher nach der Abfrage der verfügbaren Sen-
soren den Reset-Eingang des ADS1248 auf Masse, um den Baustein in den
Ausgangszustand zurück zu versetzen.
5.4 Bewegung
Zur Bestimmung der Bewegungen wird ein auf der Hauptplatine der Vital-
Sign-Watch angebrachter dreiachsiger Beschleunigungssensor verwendet. Bei
diesem handelt es sich um ein mikroelektromechanisches System (MEMS),
bei dem Kondensatorplatten federnd gelagert sind und durch den Einfluss
einer Beschleunigung eine kapazitive Änderung hervorrufen. Diese wird über
eine Verstärkerschaltung zur Verarbeitung mit dem Mikrocontroller nutzbar
gemacht. Die Schwingungsrichtung der Kondensatorplatten entspricht der
Richtung, in die die Beschleunigungswirkung gemessen werden kann.
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Abbildung 5.11: Blockschaltbild des verwendeten Beschleunigungssensors
LIS3LV02DL [65].
Abbildung 5.11 zeigt das Blockschaltbild des Sensors LIS3LV02DL von STMi-
croelectronics. Integriert sind der elektromechanische Teil mit den beschleuni-
gungsabhängigen Kapazitäten, ein Ladungsverstärker und der Analog-Digital-
Umsetzer. Das Bauteil verfügt über eine eigene Taktgebung, eigene Referenz-
spannungen und die Möglichkeit der Selbstkalibrierung. Der Messbereich liegt
wahlweise bei ±2 g oder ±6 g (1 g entspricht dabei der mittleren Erdbeschleu-
nigung von 9,81ms−2) und kann damit die bei der Vitalparametersensorik zu
erwartenden Beschleunigungswerte vollständig abbilden. Dabei erzeugt der
ADU ein 16Bit breites Datenwort für jeden Kanal bei einer Abtastung, dessen
maximale Bandbreite bei 640Hz liegt.
Über einen Interrupt Generator kann ein Signal erzeugt werden, welches die
vollständige Abtastung der Kanäle meldet. Dabei kann vom Benutzer gewählt
werden, welche Kanäle verwendet werden sollen. Weiter ist es möglich, eine Ab-
weichung von zuvor eingestellten Schwellenwerten signalisiert zu bekommen.
Möglich ist damit die Detektion von Artefakten erzeugenden Bewegungen,
ohne die Daten des Sensors kontinuierlich auswerten zu müssen; der Mikro-
controller wird entlastet und kann primär die Daten des eigentlichen Sensors
verarbeiten.
5.4.1 Schnittstelle
Der Sensor kann sowohl über SPI als auch I2C angesprochen werden. Aufgrund
der Schnelligkeit (Duplex-Übertragung) und des geringen Protokoll-Overheads
(Chip wird über Hardwareleitung selektiert) wurde bei der Vital-Sign-Watch der
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SPI-Bus gewählt. Über die zusätzlichen Interrupt-Leitungen erfolgt die Signali-
sierung der fertigen Umsetzung an den Mikrocontroller. Trotz der gewählten
Abtastfrequenz von 640Hz werden die Daten nur mit 400Hz weiterverarbei-
tet und abgelegt, um die einheitliche Zeitbasis zusammen mit den anderen
Sensoren einhalten zu können. Dass hierbei die Zeitstempel der Aufzeichnung
leicht von den wahren Werten abweichen, kann praktisch vernachlässigt wer-
den. Um Störungen über die Versorgungsspannung auszuschließen, wird diese
zusätzlich über einen Ferrit gefiltert und mit weiteren Kapazitäten stabilisiert.
Abbildung 5.12: Elektrische Verbindung des LIS3LV02DL zum Mikrocontrol-
ler [65].
Die Ansteuerung über das SPI darf mit einer maximalen Frequenz von 8MHz
erfolgen, was der minimalen Übertragungsdauer von 1µs für ein einzelnes Byte
entspricht. Das Zeitverhalten bei der Datenübertragung ist in Abbildung 5.13
dargestellt. Der Datenaustausch beginnt nach Abtastung der Beschleunigungs-
kanäle und der anschließenden Signalisierung des Mikrocontrollers mit dem
Data Ready-Signal. Im ersten übertragenen Byte (R in der Zeichnung) wird
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festgelegt, welcher Zugriff (Schreiben/Lesen) auf welches Register erfolgen
soll.
Abtastung
Data Ready
MOSI
MISO
1 2 3 4 5
X Y Z
R
X Y Z
Abbildung 5.13: Zeitlicher Verlauf der Übertragung von Beschleunigungs-
daten zum Mikrocontroller. 1: Beginn der Abtastung der
Kanäle (x, y, z). 2: Aktivierung des Data Ready Signals (In-
terrupt). 3: Anforderung vom Mikrocontroller zum Sensor
für Datenübertragung. 4: Kanaldaten (x, y, z) werden zum
Controller übertragen. 5: Nach vollständiger Übertragung
wird Data Ready wieder gelöscht.
In diesem Fall wird ein lesender Zugriff auf das niederwertige Byte des
x-Registers gefordert. Danach bewirkt das weiter alternierende Signal der SPI-
Taktleitung eine Datenausgabe des Registers zum Mikrocontroller, wobei eine
Logik dafür sorgt, dass die Registeradresse nach jedem übertragenden Bytes
automatisch inkrementiert wird. Im Adressraum des Sensors folgen nach dem
gewählten Register das höherwertige Byte des x-Registers und anschließend
jeweils nieder- und höherwertiges Byte der y- und z-Register. Zum vollständigen
Lesen der Beschleunigungswerte muss demnach keine weitere Leseanforderung
gesendet werden; die Übertragung ist insgesamt 7 Bytes lang und dauert unter
Vernachlässigung der Chipauswahlleitung etwa 7µs.
5.4.2 Validierung
Um die korrekte Funktion des Sensors zu überprüfen, wurde die Datenauf-
zeichnung der Vital-Sign-Watch gestartet und die mit dem Sensor bestückte
Platine in definierte Richtungen bewegt. Hierbei wird der Effekt ausgenutzt,
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dass die Erdbeschleunigung mit 1 g auf den Sensor wirkt und diese in den
Messwerten in den entsprechenden Kanälen sichtbar ist. Die Orientierung des
Sensors ist dabei wie in der folgenden Grafik dargestellt (Abbildung 5.14).
Y
X
Z
Abbildung 5.14: Richtungsvektoren, deren Beschleunigungen vom
LIS3LV02DL gemessen werden.
In der dargestellten Ausgangslage verlaufen die x-Achse von hinten nach vor-
ne, die y-Achse von links nach rechts und die z-Achse von unten nach oben. Bei
dieser Ausrichtung wirkt die Erdbeschleunigung vollständig und ausschließlich
mit 1 g auf die z-Achse. Sowohl bei der x- als auch der y-Achse ist praktisch
keine Beschleunigung messbar. Wird der Sensor nun 90° im Uhrzeigersinn (von
rechts aus gesehen) um die y-Achse gedreht, wirkt die Gravitation vollständig
auf die x-Achse, während die z-Achse nun orthogonal zur Erdbeschleunigung
liegt. Nach insgesamt 180° liegt der Sensor auf dem Kopf, demnach wirkt die
Gravitation nun mit umgekehrtem Vorzeichen auf der z-Achse im Vergleich zur
Ausgangslage. Die Position nach einer 270° Drehung entspricht der Lage von
90° mit umgekehrten Vorzeichen der x-Achse.
Abbildung 5.15 stellt den beschriebenen Verlauf der Drehung um die y-Achse
grafisch über der Zeit dar, dabei sind die entsprechenden Drehungswinkel
gekennzeichnet. Bei der Drehung um die x-Achse (Abb. 5.16, Uhrzeigersinn
aus Sicht von vorne) ist das Verhalten der Erdbeschleunigung auf die z-Achse
gleich, die Richtung des y-Vektors ist gegenüber der des x-Vektors gespiegelt.
Da bei der idealen Drehbewegung keine Querbeschleunigung auf den Sensor
wirkt, entspricht der Betrag zu jedem Zeitpunkt dem der Erdbeschleunigung.
Bei beiden Abbildungen wird der gleitende Mittelwert eines Zeitfensters von
1 s gezeigt, um eine möglichst störungsfreie Darstellung zu erhalten.
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Abbildung 5.15: Gemessene Beschleunigung bei Drehung des Sensors um
die y-Achse.
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Abbildung 5.16: Gemessene Beschleunigung bei Drehung des Sensors um
die x-Achse.
Für keine oder nur geringe Bewegungen gilt, dass der gemessene Richtungs-
vektor stets in Richtung der Gravitation zeigt und somit eine Lagebestimmung
des Sensors ermöglicht. Bei der bekannten Trageposition (am Handgelenk)
ist es somit beispielsweise möglich, eine Blutdruckmessung auf die richtige
Haltung des Armes hin zu überwachen, um eine Fehlanwendung zu detektieren.
Ebenso möglich ist die Erkennung, ob der Benutzer steht oder liegt, da hier im
Normalfall der Unterarm entweder senkrecht oder waagerecht gehalten wird.
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5.5 Blutsauerstoffsättigung
Die Sensorik für die Blutsauerstoffsättigung ist weniger trivial als beispielsweise
die Ableitung eines EKG. Zur Erläuterung wird daher zunächst theoretisch
beschrieben, wie durch die Technik der Photometrie letztendlich ein Sättigungs-
wert für den Sauerstoffanteil des Blutes bestimmt werden kann.
5.5.1 Theoretische Bestimmung der Sauerstoffsättigung
Die arterielle Sauerstoffsättigung ist eine Angabe in Prozent. Mit diesem Wert
ist der Anteil des in den Arterien befindlichen Hämoglobins gemeint, welches
Sauerstoff transportiert (O2Hb = oxygeniertes Hämoglobin) im Verhältnis zu
desoxygeniertem Hämoglobin (Hb). Bei einem Wert von 100% ist theoretisch
eine vollständige Sättigung erreicht.
SaO2 =
O2Hb
O2Hb + Hb
· 100%
Die photometrische Bestimmung sowohl des oxygenierten als auch des des-
oxygenierten Hämoglobins basiert auf dem Lambert-Beerschen Gesetz, welches
die Auslöschung einer gegebenen Strahlung durch ein Medium mit absorbie-
render Substanz beschreibt.
Eλ = lg

I0
I1

= ελ · c · d
mit
I1 Intensität des transmittierten Lichts,
I0 Intensität des einfallenden Lichts,
c Stoffmengenkonzentration der absorbierenden Substanz,
ελ Extinktionskoeffizient bei der Wellenlänge λ und
d Schichtdicke des durchstrahlten Körpers.
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Ausgenutzt wird die Tatsache, dass beide Arten des Hämoglobins bei be-
stimmten Wellenlängen einen unterschiedlichen Extinktionskoeffizienten besit-
zen.
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Abbildung 5.17: Extinktionskoeffizient des Hämoglobins (oxyge-
niert/desoxygeniert) im Wellenlängenbereich 600–1000 nm
nach [66, 67].
Auffallend in Abbildung 5.17 ist der Bereich bei 660 nm (rot), bei dem
die Extinktion des desoxygenierten Hämoglobins etwa zehnmal größer ist.
Im Gegensatz dazu ist die Auslöschung des oxygenierten Hämoglobins bei
940 nm(infrarot) größer. Wird das arterielle Blut mit beiden Wellenlängen
untersucht, kann somit die obige Gleichung mit zwei Unbekannten aufgelöst
und die arterielle Sauerstoffsättigung bestimmt werden.
Zwar ist somit eine Sauerstoffbestimmung einer entnommenen Blutprobe
unter Laborbedingungen möglich, eine nicht-invasive in-vivo Messung bereitet
jedoch weitere Probleme, da hier ein erheblicher Anteil der Lichtabsorption dem
umliegenden Gewebe (Ohrläppchen, Zeigefinger) zuzuschreiben ist. Aufgrund
von unterschiedlichen Gewebebeschaffenheiten bei verschiedenen Menschen
und auch der Änderung durch Bewegung etc. macht eine einmalige Kalibrierung
des Systems keinen Sinn. Eine Lösung wurde 1980 von Yoshiya et al. [68]
vorgestellt, bei der der Pulsschlag bei in-vivo Messungen für eine Kalibrierung
des Systems verwendet wird, was den Begriff Pulsoximetrie geprägt hat.
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Abbildung 5.18: Anteile der Lichtabsorption in lebendem Gewebe nach [69].
Dabei wird zwischen der gleichbleibenden Absorption, die primär durch
umliegendes Gewebe verursacht wird, und dem eigentlichen, sich ändern-
den Anteil durch das pulsierende arterielle Blut unterschieden. Durch Hoch-
bzw. Tiefpassfilterung des aufgenommenen Messsignals kann dieses in den
entsprechenden Gleich- (DC) und Wechselanteil (AC) getrennt werden (Abbil-
dung 5.18). Um nun das korrekte Verhältnis zwischen den Wechselanteilen
bei den unterschiedlichen Wellenlängen bestimmen zu können, werden beide
Signale (660 nm und 940 nm) von ihrem Gleichanteil befreit.
R=
AC660/DC660
AC940/DC940
Durch diese vergleichsweise einfache Rechnung muss die durch das Gewebe
verursachte Absorption nicht mehr berücksichtigt werden. Die Sauerstoffsät-
tigung wird aus dem ermittelten Verhältnis über eine Kalibrierkurve (Abbil-
dung 5.19) bestimmt, die theoretisch konstruiert werden kann; eine genauere
Auswertung ist jedoch nur durch Bestimmung gemessener Kalibrierpunkte
möglich.
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Abbildung 5.19: Kalibrierkurve eines Pulsoximeters zur Berechnung der Sau-
erstoffsättigung aus dem Verhältnis des absorbierten Lichts
bei zwei Wellenlängen nach [70].
Die Aufnahme eines Photoplethysmogramms erfordert bei der Vital-Sign-
Watch den Einsatz von optischen Komponenten. An erster Stelle in der Mess-
kette steht hierbei ein aus der Medizintechnik bekannter Fingerclip (Abbil-
dung 5.20a) der auf der einen Seite zwei antiparallel verschaltete Leuchtdioden
(rot und infrarot) enthält. In die gegenüberliegende Seite ist eine Fotodiode
integriert, die im Betrieb das von den Leuchtdioden emittierte und durch das
Gewebe des Fingers teilweise absorbierte Licht wieder aufnimmt und in eine
elektrische Spannung umsetzt (b).
(a) Fotografie eines Fingerclips am Zeige-
finger.
LED Fotodiode
(b) Schematische Darstel-
lung der Fingerclipelek-
tronik.
Abbildung 5.20: Fingerclip für die Photoplethysmografie.
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5.5.2 Analoge Signalverarbeitung
Wie bei der Sensorik für die Blutdruckmessung ist auch das elektrische Aus-
gangssignal des eigentlichen Sensors zu gering, um es direkt mit dem Mikro-
controller digitalisieren zu können. Bevor dies geschehen kann, muss daher
das Signal zunächst über eine Verstärkerschaltung aufbereitet werden, wobei
hier zunächst auf die Punkte eingegangen wird, die die Aufnahme des Signals
mit einer Wellenlänge ermöglichen. Im Anschluss daran wird zusätzlich der
zeitmultiplexe Betrieb der Fotodiode für zwei Wellenlängen unterschiedlicher
Intensität beschrieben.
Abbildung 5.21: Analoge Verstärkerschaltung zur Aufbereitung des Signals
der Fotodiode nach [71].
Abbildung 5.21 zeigt den Schaltungsaufbau des analogen Verstärkers. Die
links dargestellte PIN-Diode stellt den Anfang der Messkette dar. Der von dem
eingestrahlten Licht abhängige Ausgangsstrom der Fotodiode wird zunächst
über einen Transimpedanzverstärker (OA0) in eine proportionale Ausgangs-
spannung umgewandelt, wobei durch den Widerstand in der Gegenkopplung
die Transimpedanz eingestellt werden kann. Bei der Vital-Sign-Watch beträgt
diese Z = −R= 500VA−1. Mit der zusätzlichen Kapazität in der Gegenkopplung
bildet die erste Verstärkerstufe darüber hinaus einen Tiefpass, um hochfrequen-
te Störsignale bereits frühzeitig filtern zu können. Eine weitere Verstärkerstufe
(invertierender Operationsverstärker OA1) vergrößert das Signal bei der Vital-
Sign-Watch um den Faktor v = −30, wodurch am Ende der Kette eine Amplitude
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erreicht wird, die mit dem Analog-Digital-Umsetzer des Mikrocontrollers sinn-
voll abgetastet werden kann.
Digitales Tiefpassfilter
Die Intensität des empfangenen Lichts hängt von verschiedenen Einflussgrößen
ab. Entscheidend für einen großen Anteil der mittleren Intensität sind die
Stärke des Gewebes, das Umgebungslicht und die Helligkeit der Leuchtdiode.
Das eigentliche Signal der Volumenänderung hingegen ist sehr klein. Um
dennoch eine große Verstärkung zu ermöglichen, wird vom Ausgangssignal
des Transimpedanzverstärkers über einen Tiefpass der Gleichspannungsanteil
ermittelt und dient nun als Referenz für den nachfolgenden Verstärker. Somit
findet in der zweiten Stufe eine Differenzverstärkung statt, die am Ausgang nur
das höherfrequente Signal der durch den Puls bedingten Volumenänderung
im Finger repräsentiert.
Die Tiefpassfilterung zur Bestimmung des Gleichanteils nach der ersten
Verstärkerstufe (OA0) wird im Mikrocontroller durchgeführt, wobei das Signal
durch den im Schaltbild gezeigten ADC digitalisiert wird. Danach folgt ein
digitales IIR-Filter (DC Tracking), dessen Ergebnis über den DAC zurück zur
zweiten Verstärkerstufe geleitet wird (vgl. Abbildung 5.21). Gleichzeitig führt
die Überwachung des Gleichspannungsanteils nach dem ersten Verstärker
zu einer Nachführung der Intensität der den Finger beleuchtenden LED, um
somit auch den optimalen Spannungsbereich für die Verstärkung zu erreichen
und die Schaltung für den zeitmultiplexen Betrieb mit zwei Wellenlängen
vorzubereiten.
5.5.3 Zeitmultiplexer Betrieb der Fotodiode
Bei der Verwendung von nur einer Wellenlänge wäre es möglich, das Tiefpassfil-
ter analog aufzubauen. Hierbei würde die LED kontinuierlich betrieben und am
Ausgang des Filters stünde nach kurzer Einschwingzeit der Gleichspannungs-
anteil zu Verfügung. Sollen nun jedoch zwei unterschiedliche Wellenlängen
aufgenommen werden, besteht das Problem, dass die jeweils von der Fotodiode
aufgenommenen Intensitäten unterschiedlich sein können bzw. durch Ein-/Aus-
oder Umschaltvorgänge ein stabiles Einschwingen des Filters nicht möglich ist.
Der Gleichspannungsanteil schwankt zu stark für den Einsatz eines analogen
Tiefpasses. Die Lösung bildet das bereits beschriebene digitale Filter, welches
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praktisch aus zwei getrennten Filterblöcken besteht (für jede Wellenlänge
ein eigenes Tiefpassfilter). Synchron zur Umschaltung der Lichtquelle wird
zwischen beiden Filtern gewechselt und somit das Signal des Transimpedanz-
verstärkers auf den entsprechenden Filtereingang gegeben. Analog erfolgt
die Umschaltung des Filterausgangs auf den DAC. Da die Umschaltung der
Lichtquellen etwa im Bereich um 500Hz liegt, muss der gesamte analoge Schal-
tungsaufbau so konstruiert werden, dass Frequenzen in diesem Bereich nahezu
unverändert übertragen werden können. Dazu gehört sowohl das Design der
Tiefpasscharakteristik der Verstärkerstufen als auch die durch den Verstärker
selbst bedingte maximale Anstiegszeit des Signals am Ausgang.
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Messergebnisse, Diskussion und Ausblick
Dieses Kapitel beschreibt die mit der Vital-Sign-Watch durchgeführten Messun-
gen und diskutiert diese. Darüber hinaus wird auf mögliche Probleme und
weiterführende Ideen eingegangen, und zwar speziell solche, die im Rahmen
der Arbeit nicht mehr behandelt werden konnten, in der Theorie jedoch er-
folgversprechend sind. Zu Beginn werden zunächst noch einmal die einzelnen
Sensoren beschrieben, später folgt eine Auswahl an Möglichkeiten zur Sensor-
datenfusion, die durch die gemeinsame Zeitbasis der Vital-Sign-Watch möglich
gemacht wird.
6.1 EKG Messergebnisse
Der in Abschnitt 5.1 beschriebene Sensor zur Aufzeichnung des Elektrokardio-
gramms wird an dieser Stelle validiert. Die einfachste Analyse stellt dabei die
Bestimmung der Pulsfrequenz aus einer gegebenen Ableitungssequenz dar. Es
wird eine 10 s lange Datenaufzeichnung verwendet und mit Hilfe des in Ab-
schnitt 5.1.3 beschriebenen AMPD Algorithmus werden die Auftrittszeitpunkte
der R-Zacken bestimmt. Die Datenreihe wurde vor der Analyse mit einer 50Hz
Bandsperre von vorhandenen Netzstörungen befreit.
Die EKG-Sequenz wird in Abbildung 6.1 gezeigt. Zu dem eigentlichen EKG
(schwarz) ist bei den auftretenden R-Zacken jeweils die zeitliche Differenz zur
vorherigen (rot) dargestellt. Der Mittelwert aller RR-Intervalle wird mit
t¯ =
1
n
·
n∑
i=0
t i,RR = 0,669s
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berechnet. Durch Kehrwertbildung erhält man eine Frequenz von fPuls =
1,4951Hz welche durch Multiplikation mit dem Faktor 60 in die übliche Dar-
stellung Schläge pro Minute umgerechnet wird: fPuls[min−1] = fPuls[Hz] · 60=
89,7067min−1.
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Abbildung 6.1: EKG-Sequenz (schwarz) über einen Zeitraum von 10 Sekun-
den mit der jeweiligen Zeitdifferenz zur jeweils vorherigen
R-Zacke (rot).
6.1.1 Herzratenvariabilität
Nach der Detektion der Auftrittszeitpunkte der R-Zacken innerhalb des EKG
kann durch die Differenzbildung zweier aufeinanderfolgender QRS-Komplexe
die Herzfrequenz bestimmt werden. Durch die Mittelung und Kehrwertbil-
dung wurde somit im vorherigen Beispiel die mittlere Pulsfrequenz bestimmt.
Medizinisch sinnvoll ist darüber hinaus auch eine Untersuchung der Herzraten-
variabilität, also einer kurzfristigen Änderung der Schlagfrequenz. Dafür wird
das EKG über einen längeren Zeitraum (hier: etwa 3 Minuten) aufgezeichnet
und durch die bekannten Maßnahmen auf R-Zacken hin untersucht. Ebenfalls
werden die Abstände zur jeweils vorherigen R-Zacke ermittelt, diesmal jedoch
direkt in einem Diagramm aufgetragen.
Die korrekte Funktion des Algorithmus zur Erkennung der R-Zacken wird
überprüft, indem die erkannten Auftrittszeitpunkte (rot) in das Diagramm
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mit dem EKG-Signalverlauf (schwarz) eingetragen werden (Abbildung 6.2).
Diese rein optische Kontrolle kann durch eine Plausibilisierung der detektierten
Zeitpunkte (beispielsweise durch ein Amplituden- oder Zeitfenster) von der
Software übernommen werden.
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Abbildung 6.2: Ausschnitt einer EKG-Aufzeichnung (schwarz) und Darstel-
lung der erkannten R-Zacken (rot).
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Abbildung 6.3: Herzratenvariabilität nach körperlicher Aktivität über einen
Zeitraum von drei Minuten.
Die Herzratenvariabilität wird in Abbildung 6.3 dargestellt. Das EKG wurde
unmittelbar nach körperlicher Aktivität aufgezeichnet, eine Reduktion der
Herzfrequenz von 130 bis zu 100 Schlägen pro Minute ist erkennbar. Die auf-
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fallend periodischen Schwankungen sind auf einen Zusammenhang zwischen
EKG und Atemfrequenz zurückzuführen.
Poincaré Plot
Als Beispiel für die diagnostischen Möglichkeiten anhand der Herzratenvaria-
bilität soll an dieser Stelle ebenfalls die Darstellung als Poincaré Plot genannt
werden, bei der jeweils zwei aufeinander folgende RR-Intervalle gegenein-
ander aufgetragen werden (Abbildung 6.4). In der Regel werden die Daten
eines 24 h-Langzeit-EKG verwendet, jedoch wurde hier lediglich ein kurzer
EKG-Ausschnitt von etwa 15 Minuten zur Veranschaulichung gewählt.
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Abbildung 6.4: Darstellung der Herzratenvariabilität in Form eines Poincaré
plots.
Eine Punkteverteilung entlang der schwarzen diagonalen Achse repräsentiert
die zugrunde liegende Herzfrequenz. Der Abstand der Punkte orthogonal
zur Diagonalen stellt die Variabilität der Herzrate dar. Beim untrainierten
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gesunden Menschen ist die Punktverteilung symmetrisch zur Diagonalen und
die Form der Punktewolke gleicht der eines Kometen, welche jedoch in der
Beispieldarstellung aufgrund der kurzen Aufzeichnungsdauer nicht eindeutig
erkennbar ist (rote Ellipse). Bei Patienten mit fortgeschrittener Herzinsuffizienz
entstehen teilweise diffuse Muster [72]. In der Literatur existieren Ansätze
einer automatischen Auswertung der Poincaré-Darstellung, die somit bereits
frühzeitig auf eine mögliche Herzkrankheit hinweisen kann [73].
6.1.2 Atemfrequenz
Im Abschnitt 2.1.5 wurde einleitend beschrieben, dass durch die Ableitung
des EKG eine Bestimmung der Atemfrequenz möglich ist. In Abbildung 6.3
deutet sich diese Möglichkeit bereits an. Um eine solche Messung mit der
Vital-Sign-Watch zu validieren, wurde die Zwei-Punkt-Ableitung des EKG über
einen Zeitraum von knapp drei Minuten an einer Testperson aufgezeichnet.
Die Person wurde angewiesen, während der Messung gleichmäßig zu atmen,
die jeweiligen Zeitpunkte des Einatmens wurden gesondert markiert und
anschließend bei der Auswertung ebenfalls analysiert.
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Abbildung 6.5: Zusammenhang zwischen RR-Intervall und R-Zacken-
Amplitude zur Atemfrequenz. Die roten Kreise markieren
die Zeitpunkte des Einatmens.
Abbildung 6.5 zeigt die Auswertung der Messung. Die Darstellung des Am-
plitudenverlaufs wurde durch die Berechnung eines gleitenden Mittelwerts in
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einem Zeitfenster mit der Größe von 1 s geglättet. Sowohl bei dem Amplituden-
verlauf der R-Zacken als auch bei der Herzratenvariabilität ist der Beginn eines
Atemzyklus markiert. Dabei liegt der Zeitpunkt beim Amplitudenverlauf fast
immer synchron zu einem lokalen Minimum, bei der Herzrate kurz nach einem
Maximum. Beide Verläufe sind gegeneinander verschoben, zeigen jedoch eine
deutliche Korrelation zueinander und speziell zur Atemfrequenz.
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Abbildung 6.6: Kreuzkorrelation von RR-Intervall und R-Zacken-Amplitude.
In der Darstellung der Kreuzkorrelation von Herzratenvariabilität und der
R-Zacken-Amplitude (Abbildung 6.6) wird der normalisierte Korrelationsko-
effizient für die jeweils angegebene Verschiebung der Signale gegeneinander
gezeigt. Dabei bewirkt der entgegengesetzte Signalverlauf die maximalen Wer-
te im Negativen. Da sich während der Messung die Atemfrequenz kaum ändert,
entsteht auch bei der Kreuzkorrelation eine periodische Schwingung, die der
Atemfrequenz entspricht.
6.2 Blutdruckmessung
Die Blutdruckmessungen der Vital-Sign-Watch, die auf der oszillometrischen
Methode basieren, werden in diesem Abschnitt vorgestellt. Als Referenz wird
das Messgerät Omron RS3 verwendet, welches ebenfalls am Handgelenk be-
festigt ist. Da es im Rahmen dieser Dissertation nicht möglich ist, eine echte
Referenz in Form der direkten Druckmessung über die Arterie durchzuführen,
wurde das Omron RS3 gewählt, da dieses von der Deutschen Hochdruckliga
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(Deutsche Gesellschaft für Hypertonie und Prävention) mit einem Prüfsiegel ver-
sehen wurde [38], welches die ausreichend genauen Messergebnisse bestätigt.
Die Genauigkeit der Referenz wird im Handbuch des Omron RS3 im Mess-
bereich von 0 bis 299mmHg mit ±3mmHg angegeben, wobei diese nicht die
möglichen Fehler bei der Bedienung oder Fehler durch Bewegungsartefakte
mit einschließt.
6.2.1 Parametrierung
Die Bestimmung der für die Blutdruckberechnung benötigten Prozentparame-
ter erfolgt durch umgekehrte Anwendung des oszillometrischen Algorithmus.
Dabei werden nicht wie bei normaler Anwendung die Druckwerte bei den
Prozentparametern gesucht. Diesmal werden die Druckwerte der Referenz-
messung verwendet und daraufhin die an diesen Stellen (systolischer und
diastolischer Druck) auftretende Amplitude im oszillierenden Signalanteil er-
mittelt. Für die Referenzwertbestimmung wird das Omron RS3 gleichzeitig am
rechten Handgelenk eingesetzt. Der unterschiedliche Messablauf des Omron
RS3, bei dem bereits während der Aufpumpphase der Manschette gemessen
wird, ist an dieser Stelle irrelevant, da lediglich systolischer und diastolischer
Blutdruckwert als Referenz benötigt werden.
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Abbildung 6.7: Oszillationsamplitude über dem mittleren Manschettendruck
zur einfachen Zuordnung zwischen SYS, MAP und DIA und
den Prozentparametern (rot, grün, blau).
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Die über die Vital-Sign-Watch aufgenommene Zeitreihe von mittlerem Man-
schettendruck kann über die Zeitachse mit der Hüllkurve des zeitgleich aufge-
zeichneten oszillierenden Signalanteils kombiniert werden. Das Ergebnis ist
ein zeitunabhängiges Diagramm, in welchem die Amplitude direkt über dem
mittleren Druck aufgetragen ist und somit ein einfaches Ablesen der Parameter
ermöglicht wird; hier wird links (diastolischer Druck) und rechts (systolischer
Druck) vom Amplitudenmaximum gesucht. Auf dieselbe Art können die zu
gegebenen Drücken gesuchten Prozentparameter abgelesen werden.
Die in Abbildung 6.7 dargestellten Prozentparameter sind die aus dem in
Kapitel 5.2 verwendeten Beispiel übernommen worden. Zur Bestimmung der
realen Werte wurden an einer Testperson zwanzig über den Tag verteilte
Messungen durchgeführt und aus den gegebenen Werten die Prozentparameter
bestimmt. Abbildung 6.8 zeigt die Ergebnisse der Messreihe.
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Systolisch: (94,95± 0,62)%
Diastolisch: (42,80± 1,40)%
Abbildung 6.8: Ermittelte Prozentparameter für die Amplituden von systo-
lischem und diastolischem Druck und berechnetem Mittelwert
von 20 Messungen.
Aus den ermittelten Prozentparametern werden anschließend Mittelwert
x , Standardabweichung σ und Standardfehler des Mittelwerts σ(x) nach der
Rechenvorschrift
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x =
1
n
·
n∑
i=0
x i , σ =
√√√ 1
n− 1 ·
n∑
i=0
(x i − x)2, σ(x) = σpn
bestimmt und ergeben die in Tabelle 6.1 dargestellten Werte.
Tabelle 6.1: Ermittelte Prozentparameter aus den Messungen an der Test-
person.
% x σ σ(x)
systolisch 94,9515 2,782 0,62
diastolisch 42,8015 6,317 1,41
Zur Evaluation der Prozentparameter werden im zweiten Schritt der Para-
metrierung erneut zwanzig Messungen an der Testperson durchgeführt. Zur
Berechnung von systolischem und diastolischem Blutdruck aus den Rohdaten
der Vital-Sign-Watch werden die ermittelten Prozentparameter eingesetzt und
die Abweichung zu den Werten der Referenzmessung betrachtet. Hieraus folgt
eine weitere statistische Untersuchung der Messwerte.
In Abbildung 6.9 sind die Messungen von Vital-Sign-Watch und Referenzgerät
für systolischen (a) und diastolischen (b) Blutdruck dargestellt. Darüber hinaus
verdeutlicht eine Darstellung der Differenz die Abweichungen, die in folgender
Tabelle statistisch erfasst werden.
Tabelle 6.2: Quantifizierung der Messfehler nach Parametrierung der Vital-
Sign-Watch.
Fehler (Werte in mmHg)
systolisch diastolisch
Mittelwert 1,5975 1,088
Standardabweichung 7,36531 4,51009
Maximum 14,11 8,32
Minimum −10,13 −9,1
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Entscheidend sind die Angaben von minimaler und maximaler Differenz so-
wie die Standardabweichung vom relativ niedrigenMittelwert (Tabelle 6.2). Bei
einer theoretisch geforderten maximalen Abweichung von ±5mmHg scheinen
die ermittelten Werte zunächst verhältnismäßig hoch, was jedoch in Anbetracht
der Untersuchung der Messgenauigkeit des oszillometrischen Verfahrens keine
Besonderheit darstellt [13].
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(a) Differenz, systolischer Druck.
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(b) Differenz, diastolischer Druck.
Abbildung 6.9: Differenzwerte zwischen den Messungen der Vital-Sign-
Watch und denen des Omron RS3.
Nach der aktuellen Erkenntnis könnenmehrere Gründe für die große Schwan-
kung des Messergebnisses verantwortlich sein. Eine große Rolle spielt in erster
Linie die Parametrierung gegen die nicht echte Referenz. Das Omron RS3 unter-
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liegt selbst einer Ungenauigkeit, die durch den Fehlereinfluss der Messung mit
der Vital-Sign-Watch fortgepflanzt wird und somit eine starke Schwankung der
Prozentparameter bewirkt. Um diesen Fehler zu minimieren, ist idealerweise ei-
ne invasive Messung im klinischen Umfeld notwendig, um eine kontinuierliche
Aufzeichnung des Blutdrucks als Referenz verwenden zu können.
Darüber hinaus ist anzunehmen, dass eine Optimierung des Berechnungsal-
gorithmus durch den Hersteller vorgenommen wird. Da die Vital-Sign-Watch le-
diglich den in der Literatur beschriebenen Basisalgorithmus anwendet, können
weitere Freiheitsgrade bei der Berechnung, die über die beiden Prozentparame-
ter hinausgehen, nicht berücksichtigt werden und führen somit gegebenenfalls
zu einem größeren Fehler im Messergebnis. In Zukunft wird hier nach Mög-
lichkeit eine engere Zusammenarbeit mit Herstellern von entsprechenden
Medizingeräten empfohlen, um einen Wissensaustausch zu ermöglichen.
6.3 Messung der Temperatur
Für eine genaue Bestimmung der gemessenen Temperaturen mit den Pt100-
Fühlern ist eine Kalibrierung der Messkette unumgänglich; die rein rechne-
risch ermittelte Lösung ist aufgrund der durch Bauteiltoleranzen entstehenden
Skalierungsfehler zu ungenau. Für die Kalibrierung wird der entsprechen-
de Pt100-Sensor zusammen mit einem Referenzmessgerät testo 177-T4 mit
NiCr/Ni-Fühler in einen Klimaschrank gelegt. Bei aktivierter Temperaturmes-
sung werden mit Hilfe des Klimaschrankes nun für den entsprechenden Sensor
typisch zu erwartende Temperaturen eingestellt (etwa Werte um 37 ◦C bei
dem Sensor für die Körperkerntemperatur). Für jede Temperatur wird ein
ausreichend langer Zeitabschnitt gewählt, um einerseits das Aufwärmen oder
Abkühlen der Komponenten zu ermöglichen und andererseits genügend Mess-
werte aufzeichnen zu können, die bei der Auswertung eine arithmetische
Mittelung zur Verbesserung der Genauigkeit zulassen.
Die Abbildung 6.10 zeigt den vom Referenzthermometer (a) aufgezeich-
neten Temperaturverlauf innerhalb des Klimaschranks. Parallel dazu ist der
zeitgleich umgesetzte Digitalwert des ADS1428 mit einem angeschlossenen
Pt100 eines Messkanals dargestellt (b). Die einzelnen Zeitabschnitten A–D
kennzeichnen die Bereiche, in denen jeweils alle gemessenen Temperaturwerte
bzw. digitalen Werte arithmetische gemittelt werden, und somit jeder Abschnitt
von je einem Mittelwert für Temperatur und ADU-Ausgang repräsentiert wird.
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Die so entstandenen Punkte können anschließend für die Berechnung einer
Ausgleichsgeraden verwendet werden. Die darauffolgende Tabelle 6.3 zeigt die
Mittelwerte für die oben dargestellte Messung im Klimaschrank.
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Abbildung 6.10: Temperaturverlauf innerhalb des Klimaschrankes über einen
Zeitraum von fünfeinhalb Stunden.
Durch Anwendung dieses Vorgehens auf alle verwendeten Messkanäle 1–3
lässt sich für jeden Kanal eine Funktion aufstellen, die eine direkte Umrechnung
des Abtastwertes in die entsprechende Temperatur zulässt. In der gemeinsamen
grafischen Darstellung der Ausgleichsfunktion (Abbildung 6.11) sind die durch
Bauteiltoleranzen entstandenen Abweichungen zu sehen.
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Tabelle 6.3: Mittelwerte für Temperatur und zugehörigem Digitalwert in den
gekennzeichneten Zeitabschnitten von Kanal 2.
Abschnitt Zeitbereich Temperatur in ◦C Digitalwert
A 1000–7000 s 25,5307 9,7450 · 103
B 8000–11000 s 21,2622 8,2575 · 103
C 13000–16000 s 9,8564 4,1337 · 103
D 17000–20000 s 40,6390 15,1642 · 103
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Abbildung 6.11: Ausgleichsfunktionen durch die entsprechend ermittelten
Kalibrierpunkte aller Pt100 Sensoren.
Als Ausgleichsfunktion wird entsprechend dem physikalischen Verhalten des
Pt100 ein Polynom dritten Grades angenommen, welches mit der Gleichung
f (x) = p1 · x2 + p2 · x + p3
gebildet wird und die Temperatur als Funktion des Digitalwertes berechnet.
In der folgenden Tabelle 6.4 sind die ermittelten Fit-Parameter für alle drei
Messkanäle aufgelistet.
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Tabelle 6.4: Parameter der Ausgleichsfunktionen zur Berechnung der Tem-
peratur aus den ADU-Digitalwerten.
Sensor p1 p2 p3
1 1,23053 · 10−8 0,00240249 −0,787405
2 1,29932 · 10−8 0,00239671 −0,420774
3 1,32021 · 10−9 0,00276667 −1,61271
Zur Bewertung der ermittelten Parameter der Übertragungsfunktion wird die
Differenz zwischen Referenztemperatur und errechneter Temperatur bestimmt.
Da die Messung zwar zeitgleich durchgeführt wurde, die Zeitstempel der ein-
zelnen Messwerte jedoch nicht genau übereinstimmen, werden die errechneten
Temperaturwerte zunächst linear interpoliert. Anschließend stehen hier für
jede Sekunde Daten zur Verfügung, die mit der Referenz verglichen werden
können.
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Abbildung 6.12: Die Fehlerkurve zeigt die Differenz zwischen Referenztempe-
ratur und errechneter Temperatur mit Hilfe der Ausgleichs-
funktion.
Das Ergebnis der Differenzbildung zeigt Abbildung 6.12. Auffallend sind die
großen Abweichungen im Bereich der Temperaturübergänge, da die Sensoren
sich unterschiedlich schnell an die Änderungen anpassen. Da gerade im Be-
reich der Körpertemperaturmessung keine schnellen und großen Änderungen
erwartet werden, findet die Bewertung der Übertragungsfunktion, in den wie
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zuvor gekennzeichneten Bereichen statt, in denen die Temperatur annähernd
konstant verläuft.
Tabelle 6.5: Bewertung der ermittelten Parameter der Übertragungsfunktion.
Sensor Mittelwert Standardabweichung Maximum Minimum
1 −0,0053 0,0483 0,1458 −0,1609
2 −0,0052 0,0480 0,1406 −0,1683
3 0,0118 0,0582 0,0238 −0,1825
Die in der Tabelle 6.5 dargestellte Bewertung zeigt, dass die geforderte Ge-
nauigkeit der Temperaturmessung bei sich nur langsam ändernden Umgebungs-
werten möglich ist. Durch ein kontinuierliches Aufzeichnen der Temperatur
können schnellere Änderungen erkannt werden, wodurch die Anpassung des
Sensors auf die neue Umgebung berücksichtigt werden kann. Zudem liegt der
Vorteil bei der Aufzeichnung mit der Vital-Sign-Watch darin, dass lediglich die
Rohdaten des Analog-Digital-Umsetzers im Speicher abgelegt werden. Somit
führt eine bessere Systemkalibrierung (beispielsweise stabilere Umgebungs-
parameter) zu genaueren Parametern der Übertragungsfunktion mit der die
aufgezeichneten Messdaten umgerechnet werden können.
6.3.1 Messung von Handgelenks- und Körpertemperatur
Bei der folgenden Messung wurde der Zusammenhang zwischen der Tem-
peratur am Handgelenk und jener des Körperkerns (Ohrtemperatur) unter-
sucht [74]. Zunächst wird dabei der Temperaturverlauf beider Sensoren unter
gleichbleibenden Umgebungsparametern betrachtet.
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Abbildung 6.13: Zeitsynchrone Messung von Körper-, Ohr- und Handgelenk-
stemperatur [74].
Abbildung 6.13 stellt die zeitsynchron aufgenommenen Temperaturwerte
dar. Unter (a) deutet sich bei konstanter Umgebung eine stabile Differenz
beider Werte an, die bei dem Probanden etwa bei 3 ◦C liegt. Zur Überprüfung
unterzieht sich die Testperson anschließend einer starken Änderung der Umge-
bungstemperatur (hier: kalte Dusche). Im folgenden Temperaturverlauf (b) ist
zunächst ein deutliches Absinken der Handgelenkstemperatur zu erwarten, da
die in Kapitel 2.3 beschriebenen Mechanismen zur Thermoregulation eingrei-
fen und zur Aufrechterhaltung der Körperkerntemperatur die Durchblutung
der Extremitäten reduzieren. Dieses Verhalten wird durch den dargestellten
Temperaturverlauf bestätigt. Nach Wiederherstellung gleicher Umgebungspa-
rameter wie bei (a) nähert sich die Differenz hier nach 20min wieder dem
zuvor ermittelten Offset-Wert.
6.3.2 Temperatur der Axilla
Für die Evaluierung des in der Axillarregion einzusetzenden Sensors wird hier
als Referenz ebenfalls ein Infrarot-Ohrthermometer eingesetzt. Die Messung
erfolgt über einen Zeitraum von etwa 15 Minuten, während die Ohrtemperatur
alle 3 Minuten manuell erfasst wird. Die Werte des Sensors der Vital-Sign-Watch
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werden alle 4 Sekunden aufgezeichnet, wobei jedes Ergebnis das arithmetische
Mittel über 8 Messpunkte darstellt. Während der Messung liegt der Arm eng am
Körper, um eine maximale thermische Isolation zur Umgebung zu schaffen, der
Pt100 ist zur elektrischen Isolation mit einem dünnen Silikonschlauch umhüllt.
Die Messung wird kurz vor Anbringen des Pt100 gestartet; zum Schluss wird
dieser wieder vom Messort entfernt.
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Abbildung 6.14: Ohr- und Axillartemperatur über einen Zeitraum von 15
Minuten.
Das Ergebnis der Messung zeigt Abbildung 6.14. Während die Ohrtemperatur
über die gesamte Dauer prinzipiell konstant bleibt, nähert sich die gemessene
Temperatur der Axilla erst zum Ende an den Referenzwert an. Daran ist zu
erkennen, wie wichtig eine thermische Isolierung ist, damit das Messergebnis
nicht mit einem systematischen Fehler behaftet ist, durch den die angezeigte
Temperatur niedriger als der wahre Wert scheint.
6.4 Bewegungsanalyse
Dieser Abschnitt beschreibt weitere Messungen, die mit dem Beschleunigungs-
sensor der Vital-Sign-Watch durchgeführt werden. Zunächst werden verschie-
dene Ruhepositionen des Armes betrachtet, um später aus den Sensordaten
die Lagedetektion zu ermöglichen. Anschließend folgt die Datenaufzeichnung
von unterschiedlichen Bewegungen.
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6.4.1 Positionsbestimmung
Um später aus den Messdaten bestimmen zu können, welche Position der Arm
bzw. das Handgelenk zur Zeit der Messung hatte, muss die relative Lage vom
Sensor zum Handgelenk bekannt sein. Bei der Vital-Sign-Watch ist dies nach
einmaliger Definition eindeutig definiert, da die Position des Gerätes aufgrund
der Befestigung durch die Handgelenksmanschette nur minimal variieren kann
und der Beschleunigungssensor im Gerät eine fixe Lage hat.
X
Y
Z
Abbildung 6.15: Vektoren der Beschleunigungsachsen der Vital-Sign-Watch
beim Tragen am Handgelenk.
Wird die Vital-Sign-Watch am Handgelenk befestigt, so entsprechen die Vek-
toren, in deren Richtung die Beschleunigung gemessen wird, gerade denen, die
in Abbildung 6.15 dargestellt sind. Die x-Achse verläuft in gleicher Richtung
wie der Arm selbst, die y-Achse steht senkrecht dazu. Aufgrund der Bewe-
gungsrichtung des Handgelenks (genauer: das Gelenk zwischen Unterarm
und proximaler Handwurzel) entspricht der Verlauf der z-Achse stets einem
Vektor von Handrücken zur Handfläche. Mit dieser Definition der Vektorlagen
wird eine Messung durchgeführt, bei welcher der Arm zunächst gerade nach
unten zeigt (0°). In 45°-Schritten wird er anschließend vom Körper abgespreizt,
bis die Position von 180° (Arm zeigt gerade nach oben) erreicht ist. Da bei
der Lagedetektion nur die Gravitation auf den Sensor wirkt, spielt es bei der
Messung keine besondere Rolle, ob der Arm die Bogenbewegung nach vorn
oder zur Seite durchführt, solange die Lage nicht durch eine Drehung um die
dargestellte x-Achse verändert wird.
Beim dargestellten Ergebnis der Messung in Abbildung 6.16 fällt sofort der
stufenförmige Verlauf der x-Achse auf (schwarz), der den Winkel des Arms
118
6.4 Bewegungsanalyse
repräsentiert. Zeigt der Arm nach unten, wirkt die Gravitation vollständig
gegen den Vektor (1 g), bei waagerechter Haltung ist keine Beschleunigung
messbar (0 g, x-Achse senkrecht zur Gravitation). Wird der Arm nach oben
gestreckt, verläuft die Messachse schließlich mit der Erdbeschleunigung (−1 g).
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Abbildung 6.16: Messwerte des Beschleunigungssensors bei unterschiedlicher
Haltung des Armes. 0°: Arm zeigt nach unten, 90°: nach
vorn, 180°: nach oben.
Da während der Messung die Hand nicht vollständig waagerecht gehalten
wurde, sind ebenfalls Änderungen in der y-Achse erkennbar. Dadurch wird
auch der in der Theorie ideale Verlauf der Beschleunigung auf die z-Achse
verändert, die normalerweise 0 g bei 0°, −1 g bei 90° und wieder 0 g bei 0°
betragen würde.
In der nächsten Messung zur Positionsbestimmung wird der Arm gerade
nach vorne gestreckt und die Drehung des Handgelenks bzw. der Hand selbst
untersucht, wobei die Handfläche zunächst nach oben 0°, dann zur Seite 90°
und nach unten 180° gedreht wird. Die Ergebnisse zeigt Abbildung 6.17.
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Abbildung 6.17: Messdaten bei Drehung der Hand bei nach vorn gestrecktem
Arm. 0°: Handfläche zeigt nach oben, 90°: zur Seite, 180°:
nach unten.
Durch die Drehung nach oben liegen die Achsen x und y genau senkrecht zur
Gravitation und können keine Beschleunigung messen. Bei der z-Achse ist die
vollständige Wirkung erkennbar (blau). Die Drehung der Hand entspricht jener
der x-Achse, daher ist hier keine Veränderung zu erwarten (schwarz). Bei 90°
wurden y und z entsprechend weitergedreht, daher ist die Gravitationswirkung
nun vertauscht. Aufgrund des kleinen Bewegungsspielraumes der Vital-Sign-
Watch am Handgelenk folgt diese der 180°-Drehung nicht vollständig, daher
ist am Schluss noch eine geringe Beschleunigungswirkung auf die y-Achse
festzustellen.
Die x-Achse spiegelt bei der Positionsdetektion den Winkel des Armes wider,
da dieser Vektor dieselbe Orientierung wie der Arm besitzt. Eine Drehung der
Hand kann somit hauptsächlich festgestellt werden, wenn der Arm waagerecht
gehalten wird und die Gravitation primär auf die y- bzw. z-Achse wirkt. Zeigt
der Arm nach unten, wirkt die Beschleunigung fast ausschließlich auf die x-
Achse und die kleinen, durch die Drehung der Hand bewirkten Änderungen
sind kaum auswertbar.
6.4.2 Gehen/Treppensteigen
Die Vital-Sign-Watch ist bei der Messung normal am Handgelenk befestigt. Der
Arm wird soweit wie möglich normal bewegt. Zunächst geht die Testperson
in normalem bis ruhigem Tempo etwa 30 s lang. Danach folgen 15 Stufen
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treppauf und anschließend wieder treppab. Abschließend folgen noch einige
normale Schritte.
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Abbildung 6.18: Darstellung der Beschleunigungswerte der drei Achsen wäh-
rend des Gehens bzw. Treppensteigens.
Abbildung 6.18 zeigt den geglätteten Verlauf (gleitender Mittelwert über
64 Werte) der Beschleunigungswerte der drei verwendeten Achsen. Da beim
normalen Gehen der Arm in der Regel nach unten zeigt, ist die Einwirkung
der Gravitation auf die x-Achse (schwarz) ausschließlich positiv und zeigt
einen erkennbaren Offset von etwa 1 g. In y- und z-Richtung wirkt primär
die Beschleunigung, die durch die Schwingung des Arms beim Gehen hervor-
gerufen wird. Hierbei ist das oszillierende Muster der y-Achse aufgrund der
Schwingungsrichtung des Arms erwartungsgemäß größer. Vorausgesetzt, der
Arm der Testperson folgt der normalen Ausgleichsbewegung beim Gehen, lässt
die Auswertung der Beschleunigungsdaten der z-Achse Rückschlüsse auf die
getanen Schritte zu.
Während des Treppensteigens (Beginn bei t = 30s) ist eine deutlich erhöhte
Amplitude der x-Achse zu erkennen, da zur Überwindung der Höhendifferenz
eine größere Beschleunigung in dieser Richtung notwendig ist; in y- und z-
Richtung ist praktisch keine Veränderung erkennbar.
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Abbildung 6.19: Betragsfunktion der drei Achsen beim Treppensteigen nach
Abzug der Gravitationsbeschleunigung.
Nach der Betragsbildung aller drei Achsen, dem Abzug der Gravitations-
beschleunigung und der vergrößerten Darstellung des Bereichs des Treppen-
steigens zeichnet sich in Abbildung 6.19 noch einmal der Unterschied zum
normalen Gehen ab, wobei zudem Unterschiede zwischen treppauf (rot) und
treppab (blau) sichtbar sind. Hier muss jedoch bedacht werden, dass die beim
älteren Menschen zu erwartende langsamere Bewegung eine entsprechend
geringere Beschleunigung bewirken wird.
Mit Hilfe der Sensordatenauswertung ist neben der bloßen Erkennung von
Bewegung eine genauere Analyse derselben möglich, wobei die Platzierung des
Sensors von der zu analysierenden Bewegung abhängig ist [75]. Die Kenntnis
der Umgebung der Testperson (z. B. „Treppe, 15 Stufen“) erlaubt eine Zuord-
nung der Messdaten zu dieser, wodurch wie beim Timed Up and Go-Test eine
definierte Strecke ausgewertet werden kann. Mit den gegebenen Möglichkeiten
der Vital-Sign-Watch, Beschleunigungen in drei Richtungen des Handgelenks
aufzunehmen, wird somit nicht nur die Grundlage für eine Sturzdetektion ge-
schaffen [76], sondern auch die Möglichkeit eröffnet, eine Langzeitanalyse der
Bewegungsmuster im häuslichen Umfeld durchzuführen, ohne dafür spezielle
Aufgaben (Vorgabe wie beim TUG) ausführen zu müssen.
6.5 Photoplethysmografie
Die in der Theorie beschriebene Vorgehensweise zur Berechnung der Blut-
sauerstoffsättigung aus dem Plethysmogramm, welches mit zwei optischen
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Wellenlängen gewonnen wurde, zeigt sich in der Praxis als komplexe Problema-
tik. Verantwortlich dafür sind unter anderem verschiedene Freiheitsgrade bei
der Einstellung der LED-Intensität oder auch der Offset-Nachregelung durch
den Ausgang des Tiefpasses, da diese Größen mit in die anschließende Berech-
nung einfließen müssen. Zusätzlich gilt es, das empfindliche Zeitverhalten des
Multiplex-Betriebs von LED-Umschaltung und Abtastzeitpunkt zu finden, wel-
ches mit den Eigenschaften des Analogverstärkers zusammenarbeiten muss. Im
zeitlichen Rahmen dieser Arbeit konnte bis zum Schluss keine funktionierende
Konfiguration für die Ermittlung des Sauerstoffgehalts gefunden werden.
Dennoch ist der Betrieb mit nur einer Wellenlänge möglich (rot oder infrarot)
und erlaubt somit die Analyse der Blutvolumenänderung. Eine Beispielmessung
wird in diesem Abschnitt erläutert.
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Abbildung 6.20: Signalverlauf des Photoplethysmogramms nach erster Ver-
stärkerstufe (ungefiltert/gefiltert) und zweiter Verstärker-
stufe.
Abbildung 6.20 zeigt zunächst die Signalverläufe der beiden Verstärker-
stufen. Nach Stufe 1 (blau, Ausgang des Transimpedanzverstärkers) wird der
Gleichanteil des Signals über ein Tiefpassfilter bestimmt (rot) und die Differenz
zwischen gefiltertem und ungefiltertem Signal von der zweiten Stufe verstärkt
(schwarz). Zu Beginn der Messung befindet sich die Hand etwa auf Höhe
des Oberkörpers, nach fünf Sekunden ist die Einschwingphase des Tiefpasses
beendet und am Ausgang der zweiten Stufe ist die pulssynchrone Volumenän-
derung des Blutes im Finger sichtbar. Eine Lageänderung der Hand bei t = 20s
bewirkt eine große Änderung des Blutvolumens in den Gefäßen des Fingers.
Die Änderungsfrequenz liegt über jener des Tiefpasses, daher benötigt dieser
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erneut einige Zeit, um den korrekten Gleichanteil des Signals auszugeben.
Während der Nachregelphase entsteht kurzzeitig eine große Differenz beider
Signale, so dass der Dynamikbereich des zweiten Verstärkers nicht ausreichend
ist, um eine richtige Signaldarstellung zu ermöglichen. Ein ähnliches Verhalten
ist bei t = 30s zu beobachten, wenn die Hand wieder in die Ausgangslage
zurück bewegt wird.
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Abbildung 6.21: Vergrößerter Ausschnitt des Photoplethysmogramms nach
der zweiten Verstärkerstufe mit Kennzeichnung des dikroten
Pulses.
Bei keiner oder höchstens geringfügiger Änderung des Gleichanteils wird
das Photoplethysmogramm von der zweiten Verstärkerstufe als gleichmäßiger
Signalverlauf (Abbildung 6.21) ausgegeben. Die Volumenmaxima sind pulssyn-
chron und entstehen während der Austreibungsphase des Herzens. Ebenfalls zu
erkennen ist der durch die Arterienelastizität bedingte dikrote Puls (physiologi-
sche Doppelgipfligkeit der Pulswelle) als zweites lokales Maximum. Aufgrund
der Pulssynchronität ist die direkte Bestimmung der Herzfrequenz aus den
Sensordaten möglich, woraus sich ebenfalls die Herzratenvariabilität ableiten
lässt. Da die Volumenänderung zeitlich einige hundert Millisekunden nach
der Kontraktion des Herzens eintritt, ist das Plethysmogramm die Basis für die
Bestimmung der Pulswellenlaufzeitmessung (siehe Abschnitt 6.6.2). Weitere
Diagnosen sind beispielsweise möglich, indem der Abstand zwischen dem lo-
kalen Maximum und dem dikroten Puls bestimmt wird, da dieses ein Maß für
die Steifigkeit der Arterien darstellt [77] und arteriosklerotische Gefäßverän-
derungen widerspiegeln kann [78].
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6.6 Sensordatenfusion
Die Sensordatenfusion wird bei der Vital-Sign-Watch durch das Aufzeichnen der
Daten mit einem einheitlichen Zeitstempel ermöglicht. Die Verknüpfung der Da-
ten führt zu einer verbesserten Robustheit der Ergebnisse (z. B. Unterdrückung
von Bewegungsartefakten). Zusätzlich ist es möglich, neue Messdaten zu erhal-
ten, die mit einem einzelnen Sensor nicht möglich sind (Pulswellenlaufzeit).
Für beide Ziele werden Messdaten in diesem Abschnitt dargestellt.
6.6.1 Bewegungsartefakte bei der Blutdruckmessung
Bei der nicht-invasiven Blutdruckmessung nach der oszillometrischen Methode
werden kleinste Amplitudenänderungen des sich pulssynchron ändernden Man-
schettendrucks dazu verwendet, den systolischen und diastolischen Blutdruck
zu bestimmen. Durch die analogseitige hohe Verstärkung des Messsignals wer-
den Störungen ebenfalls vergrößert, überlagern das Signal und verfälschen das
Messergebnis. Speziell durch unter dem Bereich der Manschette verlaufende
Muskeln und Sehnen der Finger ist es von großer Notwendigkeit, während
eines Messzyklus möglichst keine Bewegungen durchzuführen.
Zur Überwachung während der Messung dient der integrierte Beschleuni-
gungssensor der Vital-Sign-Watch, wobei der Detektion aufgrund der Sensor-
position Grenzen gesetzt sind. Bei einzelnen Bewegungen der Finger ist das
Sensorsignal stark gestört, obwohl keine signifikante Beschleunigung messbar
ist. Jedoch ist dieses Bewegungsmuster (einzelne Fingerbewegung bei bewuss-
tem Messvorgang) eher untypisch und tritt in der Regel nur zusammen mit
detektierbaren Bewegungen auf. Bewegung oder das generelle Falsch-Halten
des gesamten Armes sind die primären Ursachen für Artefakte im Signalverlauf.
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Abbildung 6.22: Betrag der Beschleunigung bei gleichzeitiger Messung des
oszillierenden Druckanteils innerhalb der Manschette.
Ein Beispiel für den Einfluss von mäßiger Bewegung auf das Messsignal
des oszillierenden Manschettendrucks zeigt Abbildung 6.22. Durch die Bewe-
gung (rot) entsteht eine starke Druckänderung in der Manschette, die sich
im Messsignal (schwarz) widerspiegelt. An dieser Stelle lassen sich die durch
den Puls bedingten Signalspitzen, deren Amplitude zur Blutdruckbestimmung
maßgebend ist, nicht mehr erkennen. Die Störung ist so groß, dass der Dy-
namikbereich des Analog-Digital-Umsetzers nicht ausreicht, um das Signal
vollständig darzustellen.
Jedoch kann durch die Kenntnis der Bewegung an diesen Stellen das eigent-
liche Messsignal als ungültig bewertet werden. Je nach Anwendung wird es
somit nicht für die anschließende Auswertung verwendet, bzw. die Messung
an dieser Stelle wiederholt. Bei der Blutdruckmessung müsste entsprechend
der Kompressor wieder aktiviert werden, um den fehlenden Druckbereich der
Oszillationen erneut aufzuzeichnen.
Korrekte Position des Handgelenks
„Zur Messung müssen Sie entspannt und bequem sitzen, bei angenehmer
Raumtemperatur. Die letzten 30 Minuten vor der Messung nicht baden, keinen
Alkohol oder Kaffee trinken, nicht rauchen, keinen Sport treiben und keine
Mahlzeit zu sich nehmen“ [37]. Diese Anweisung gibt der Hersteller Omron in
seiner Gebrauchsanweisung für das Handgelenk-Blutdruckmessgerät. Während
Bewegungen beim Durchführen der Messung eine korrekte Anwendung des
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Auswertealgorithmus nahezu unmöglich machen, ist bei der Falsch-Haltung
zwar eine Berechnung möglich, jedoch besteht kein zuverlässiger Zusammen-
hang zum reellen Blutdruck, da dieser aufgrund der Hydrostatik verändert wird.
Die Lagedetektion mit der Vital-Sign-Watch kann hier zu einer Klassifizierung
der Zuverlässigkeit der Messwerte verhelfen.
Abbildung 6.23: Korrekte Haltung des Handgelenks während der Blutdruck-
messung nach der Omron RS3 Gebrauchsanweisung [37].
Die in Abbildung 6.23 dargestellte Position und Haltung des Armes unter-
scheidet sich nicht von der Messung am Handgelenk mit der Vital-Sign-Watch.
Der Unterarm wird mit einem Winkel von etwa 35° abgelegt, um das Messgerät
und somit das Handgelenk auf Herzhöhe zu halten, damit der gemessenen
Druck nicht durch hydrostatische Effekte verfälscht wird. In Abbildung 6.16
konnte bereits gezeigt werden, dass der Winkel des Armes direkt am x-Achsen
Beschleunigungswert abgelesen werden kann, da diese Achse längs durch den
Unterarm verläuft. Bei der Vorgabe von 35° lässt sich die dort zu erwartende
Beschleunigungswirkung zu sin(α) · 1g = sin(35°) · 1g = 0,574g errechnen.
Ebenfalls wurde gezeigt, dass bei der hier näherungsweise waagerechten Hal-
tung des Armes die Drehung des Unterarms durch y- und z-Achse repräsentiert
wird. Die z-Achse steht senkrecht zur x-Achse und somit mit einem Winkel von
55° zur Gravitation. Hier sind etwa sin(55°) · 1g= 0,819g als Beschleunigung
bei korrekter Haltung zu erwarten. Der ideale Wert der y-Achse entspricht
somit 0 g.
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(a) Normale Position.
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(b) Handgelenk zur Seite gedreht.
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(c) Arm zeigt senkrecht nach oben.
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(d) Arm hängt seitlich nach unten.
Abbildung 6.24: Beschleunigungswerte bei unterschiedlichen Positionen des
Arms während der Blutdruckmessung.
Die Messungen in Abbildung 6.24 bestätigen die beschriebene Theorie. Die
Beschleunigungswerte der anzunehmenden normalen Messposition sind in (a)
dargestellt. Es wirkt keine Beschleunigung auf die y-Achse, hingegen ungefähr
0,8 g bei der z-Achse und 0,5 g bei der x-Achse mit negativem Vorzeichen
aufgrund derer Orientierung. Wird der Arm zur Seite gedreht (b) stimmt zwar
noch der Winkel von 35° (x-Achse), jedoch sind nun y- und z-Achse vertauscht.
Zeigt der Arm fälschlicherweise gerade nach oben (c), wirkt die Beschleunigung
ausschließlich auf die x-Achse, was bei locker nach unten hängendem Arm (d)
im weitesten Sinne nur eine Umkehr des Vorzeichens bewirkt.
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Zur Durchführung der Messung sollte die Startposition in vorgegebenen
Grenzen liegen, anschließend wird hier eine maximale gültige Abweichung
definiert, bei deren Überschreitung ein Messabbruch erfolgte.
6.6.2 Bestimmung der Pulswellenlaufzeit
Zur Bestimmung der Pulswellengeschwindigkeit bzw. Pulswellenlaufzeit zwi-
schen zwei Punkten werden die zeitsynchron gemessenen Daten von zwei Sen-
soren verwendet. Bei der Vital-Sign-Watch kommen das EKG (Klebeelektroden)
und die Photoplethysmografie (Fingerclip) zum Einsatz. Als Startzeitpunkt der
Pulswelle wird die R-Zacke des EKG betrachtet, bei der elektrisch die Kontrak-
tion des Herzmuskels ausgelöst wird. Das ansteigende Blutvolumen im rechten
Mittelfinger, detektierbar durch das dort aufgenommene Plethysmogramm,
deutet auf die Ankunft der Pulswelle hin. Die Laufzeit entspricht der Differenz
beider Zeitstempel. Unter Kenntnis der Arterienlänge (annähernd die Länge
des Armes) kann eine Geschwindigkeit errechnet werden. Die Laufzeit hängt
unter anderem mit dem Blutdruck zusammen, dessen relative Änderung somit
prinzipiell bei jedem Pulsschlag bestimmt werden kann (vgl. Abschnitt 2.2.3).
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Elektrokardiogramm Photoplethysmogramm
Abbildung 6.25: Zeitsynchrone Darstellung von normalisiertem EKG
(schwarz) und Photoplethysmogramm (rot) mit den de-
tektierten Zeitpunkten für die Laufzeitbestimmung.
Abbildung 6.25 zeigt die zeitsynchron aufgenommenen Messdaten beider
Sensoren. Über einen geeigneten Algorithmus werden beide Signalverläufe
auf lokale Maxima hin untersucht, die beim EKG der R-Zacke und im Photo-
plethysmogramm dem Blutvolumenmaximum entsprechen (Abbildung 6.25,
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EKG Kreis, PPG Viereck). Sind diese gefunden, kann die Differenz zwischen
R-Zacken und unmittelbar nachfolgendem Volumenmaximum ausgewertet
werden.
Bei der folgenden Messung wird zunächst die Pulswellenlaufzeit einer Person
im Ruhezustand bestimmt. Anschließend wird die Testperson eine Blutdruck-
steigerung durch zügiges Treppensteigen bewirken, wobei hier aufgrund von
Bewegungsartefakten zunächst keine Messung durchgeführt wird. Nach der
körperlichen Aktivität wird der Verlauf der Pulswellenlaufzeit bis zum Errei-
chen des ursprünglichen Werts aufgenommen. Die Messung der Laufzeit im
Ruhezustand (Abbildung 6.26) zeigt einen annähernd konstanten Laufzeit-
Verlauf bei etwa 340ms. Bei einem ungefähren Abstand der Messstellen (Herz,
Hand) von einem Meter stellt das Reziproke der Laufzeit die Pulswellenge-
schwindigkeit dar (340ms−1=2,94m/s).
Unmittelbar nach der körperlichen Aktivität wird die zweite Messung gestar-
tet. Zum Zeitpunkt 0 s ist eine deutlich kürzere Laufzeit in der grafischen Dar-
stellung (6.27) ablesbar, die Geschwindigkeit beträgt hier 230ms−1=4,35m/s.
Erst nach etwa fünf Minuten hat die Geschwindigkeit einen fast der Laufzeit
im Ruhezustand entsprechenden Wert erreicht. Zur besseren Erkennbarkeit
des Verlaufs sind die Rohmesswerte (schwarz) zusätzlich als Trendlinie (rot)
dargestellt.
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Abbildung 6.26: Verlauf der Pulswellenlaufzeit in Ruhe vor der körperlichen
Aktivität.
Durch die starken Schwankungen wird deutlich, dass diese Filterung für eine
Laufzeitbestimmung unumgänglich ist und somit die Per-Pulsschlag-Messung
praktisch kein stabiles Ergebnis liefern kann.
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Abbildung 6.27: Verlauf der Pulswellenlaufzeit nach zügigem Treppensteigen.
6.6.3 Korrelation zwischen Blutdruck und Pulswellenlaufzeit
Im vorherigen Abschnitt wurde bereits erörtert, dass die Per-Puls-Bestimmung
der Pulswellenlaufzeit kein stabiles Messergebnis liefern kann, wenn keine
Mittelung der Werte stattfindet. Trotz dieser Einschränkung besteht hier ein
Vorteil zur herkömmlichen Blutdruckmessung, da aufgrund der rein optischen
Erfassung dauerhaft gemessen werden kann, ohne dass das Ergebnis durch die
ständige Kompression der Arterien verfälscht wird. Dieser Abschnitt stellt den
Zusammenhang zwischen Blutdruck und der mit der Vital-Sign-Watch gemes-
senen Pulswellenlaufzeit dar. Dafür wurden in einem Tagesverlauf Messungen
an einer Testperson durchgeführt, bei der zeitgleich die Werte für systolischen
Blutdruck und Pulswellenlaufzeit aufgezeichnet worden sind. Die Bestimmung
der Pulswellenlaufzeit erfolgte dabei durch die oben geschilderte Art undWeise,
bei der die Zeit zwischen R-Zacke des EKG und dem Blutvolumenmaximum im
rechten Mittelfinger ausgewertet wurde. Die Laufzeitwerte wurden anschlie-
ßend über den gesamten Zeitraum jeweils einer oszillometrischen Messung
gemittelt.
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Abbildung 6.28: Verlauf von Blutdruck und Pulswellenlaufzeit an einem Tag.
Das Ergebnis (Abbildung 6.28) zeigt einen fast identischen Verlauf beider
Messreihen, wobei aufgrund einer längeren Laufzeit bei niedrigerem Blutdruck
die Entwicklung einer Achse mit umgekehrtem Vorzeichen erfolgt. Da zur
Bestimmung der Regressionsgeraden unterschiedliche Drücke und Laufzeiten
notwendig sind, wurden auch hier Messungen unmittelbar nach körperlicher
Aktivität durchgeführt (lokale Maxima beim Blutdruck bzw. lokale Minima bei
der Laufzeit).
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Abbildung 6.29: Korrelation zwischen Pulswellenlaufzeit und systolischem
Blutdruck.
Abbildung 6.29 stellt die Messwertepaare aus je einem Druck- und Laufzeit-
wert dar. Mit Hilfe einer linearen Fitfunktion
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f (x) = p1 · x + p0 mit p0 = 252.728, p1 = −0.356244
wird der Zusammenhang zwischen den Werten veranschaulicht. Zur Fehler-
betrachtung werden aus den gemessenen Laufzeitwerten der entsprechende
Blutdruckwert berechnet und die Differenz zur gemessenen Druck bestimmt,
die einen Mittelwert von −0,0519mmHg bei einer Standardabweichung von
6,5725mmHg aufweist (Abbildungen 6.30 und 6.31).
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Abbildung 6.30: Gemessener und aus der Laufzeit berechneter systolischer
Blutdruck.
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Abbildung 6.31: Differenz zwischen gemessenem und aus der Laufzeit be-
rechnetem systolischen Blutdruck.
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Trotz der nicht zu vernachlässigenden Abweichung verändert diese ihre ab-
solute Größe zum Ende des Messzeitraumes kaum. Anzunehmen ist demnach,
dass weitere, die Laufzeit beeinflussende Faktoren innerhalb eines normalen
Tagesablaufes das Messergebnis nur gering verändern und eine Neukalibrie-
rung des Systems nur selten notwendig scheint. Gestützt wird diese Annahme
durch die Eigenschaft der Arterien, die ihre Steifigkeit bei körperlicher Akti-
vität verändern [79]. Im Falle der Vital-Sign-Watch ist zu untersuchen, ob die
Laufzeit- und Blutdruckänderung während einer Messung für die teilweise
großen Abweichungen von 20mmHg verantwortlich ist, was jedoch aufgrund
der fehlenden kontinuierlichen Referenz des Blutdrucks in diesem Rahmen
nicht möglich war.
Abschließend stellt die Laufzeitmessung der Vital-Sign-Watch eine Messme-
thode dar, deren Abweichung vom wahren Wert nicht schlechter ist als die der
herkömmlichen Messverfahren. Betrachtet man dieses Ergebnis zusätzlich un-
ter den Aspekten der einfacheren Auswertung (keine Amplitudenauswertung,
nur Auftrittszeitpunkte der lokalen Maxima), des kürzeren und schonenderen
Messablaufs sowie der Energiesparsamkeit, so ist ein zuverlässiger Einsatz für
die absolute Bestimmung des systolischen Blutdrucks möglich.
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Die Zahlen der aktuellen demografischen Entwicklung lassen darauf schließen,
dass das mittlere Bevölkerungsalter noch nicht sein Maximum erreicht hat und
voraussichtlich weiter ansteigen wird. Eine Kompensation des daraus resul-
tierenden, durch die Berliner Altersstudie vorhergesagten Pflegenotstandes
kann durch die Entlastung des Personals mittels aktueller Medizintechnik er-
reicht werden. Das Projekt zur Gestaltung altersgerechter Lebenswelten hat in
diesem Zusammenhang eine interdisziplinäre Studie durchgeführt, die neben
der technischen Machbarkeit auch die Bedürfnisse des alternden Menschen
untersucht. Ein Ergebnis davon war die hohe Akzeptanz eines Geräts zur Vital-
parameterüberwachung, welches den betroffenen Menschen ein Gefühl der
Sicherheit vermittelt, um das Leben in den „eigenen vier Wänden“ unterstützen
zu können, ohne auf ständige Betreuung angewiesen zu sein.
Zum Erreichen dieses Ziels wurde im Rahmen dieser Arbeit die Grundlage
für eine mobile Vitalparameterüberwachung geschaffen. Die Vital-Sign-Watch,
welche im Gehäuse eines handelsüblichen Blutdruckmonitors für das Handge-
lenk eingebaut ist, verfügt über die notwendige Technik zur Rohdatengewin-
nung für die Vitaldaten Elektrokardiogramm, Blutdruck, Sauerstoffsättigung,
Temperatur und Bewegung. Die EKG-Elektroden, der für die Aufnahme des
Photoplethysmogramms benötigte Fingerclip und die Temperatursensoren sind
dabei über Kabelverbindungen derzeit extern ausgeführt, der Blutdruck wird
oszillometrisch über die am Gehäuse angebrachte Manschette gemessen, mit
der das Gerät am Handgelenk befestigt ist. Für die Interaktion mit dem Benut-
zer ist die Vital-Sign-Watchmit einer monochromen Grafikanzeige ausgestattet,
welche über eine druckempfindliche Oberfläche verfügt. Neben der Darstellung
von Messwerten kann somit eine intuitive Menüführung verwendet werden,
die auch einem älteren Benutzer eine einfache Bedienung ermöglicht. Eine
gemeinsame Zeitbasis bei der Sensordatenverarbeitung ermöglicht außerdem
eine Datenfusion zur Verbesserung der Messwerte und zur Ableitung weiterer
Informationen.
Die grundlegende Funktion der Sensorik wurde anhand von Beispielmes-
sungen gezeigt, die jedoch nicht im klinischen Umfeld stattfanden. In Ruhe
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zeigte sich die Aufnahme des Elektrokardiogramms als stabile Größe, die trotz
der 1-Kanal-Ableitung viele Informationen preisgeben konnte. Zwar sind keine
fundierten medizinischen Diagnosen aufgrund der Signalamplitude möglich,
da hier die mehrkanälige Ableitung fehlt, jedoch konnten alleine aus den Auf-
trittszeitpunkten der R-Zacke die Pulsfrequenz, Herzratenvariabilität und die
Atemfrequenz ermittelt werden. Gegebenenfalls sind zeitliche Aussagen über
die einzelnen Signalabschnitte bei unterschiedlicher Position der Elektroden
möglich. Wünschenswert wäre es, die beim Prototyp eingesetzten Elektroden
beispielsweise durch in die Kleidung integrierte Textil-Elektroden zu ersetzen
und diese über eine kabellose Verbindung mit der Vital-Sign-Watch zu koppeln.
Bei der Bestimmung des Blutdrucks zeigten sich hinsichtlich der Genauig-
keit noch Defizite. Der dafür verwendete Algorithmus wird in der Literatur
nur theoretisch beschrieben, da die Einflüsse von mechanischem Aufbau und
Schaltungstechnik keine einheitliche Parametrierung zulassen. Ebenfalls sind
die Methoden zur Messoptimierung der Gerätehersteller nicht frei verfügbar,
demnach wurde in dieser Arbeit lediglich ein Basisalgorithmus angewandt und
eine Parametrierung über ein von der deutschen Hochdruckliga zertifiziertes
Messgerät durchgeführt. Um dabei Fehlerfortpflanzungen ausschließen zu kön-
nen, ist es ratsam, für weitere Optimierung mit einer klinisch genauen Referenz
zu arbeiten, die idealerweise den echt-kontinuierlichen Blutdruck wiedergeben
kann. Grundsätzlich wurde hier gezeigt, dass die Schaltungstechnik für die
Steuerung des Drucks in der Manschette und des Sensors funktioniert und
eine hochauflösende Aufnahme der für den Algorithmus benötigten Rohdaten
möglich ist.
Für die Temperaturmessung wurden drei Pt100-Aufnehmer mit Hilfe der
Drei-Leiter-Anschlusstechnik eingesetzt, welche die Temperatur der Umgebung,
des Handgelenks und der Achselhöhle aufnehmen. Die Messkette wurde in
einem Klimaschrank über ein Referenzthermometer kalibriert und die entspre-
chenden Funktionen aufgestellt, um aus den abgetasteten Werten die jeweilige
Temperatur zu errechnen. Die Nutzung der Axillarregion für eine Annäherung
der Messung an die Körperkerntemperatur ist ein geeigneter Punkt für den
Messaufnehmer, jedoch unterliegen die aufgezeichnetenWerte dennoch großen
Schwankungen, die auf eine nicht optimale Verbindung zwischen Haut und
Sensor bzw. Abkühlung der Oberfläche durch die Umgebungsluft zurückzu-
führen sind. Die Messung der Umgebungstemperatur funktioniert zuverlässig,
beim Handgelenk spielen die gleichen Faktoren wie bei der Axillar-Messung
eine große Rolle; auch hier ist ein optimaler Kontakt zur Haut und eine Isolie-
rung zur Umgebung notwendig, um stabile Messwerte zu erhalten. Ähnlich
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wie bei den EKG-Elektroden sollte hier bei weiterer Betrachtung der Einsatz
von in der Kleidung integrierten Sensoren in Erwägung gezogen werden.
Der Beschleunigungssensor der Vital-Sign-Watch ist direkt auf der Haupt-
platine integriert, arbeitet in einem Beschleunigungsbereich von ±6 g und
kommuniziert die mit 16 bit dargestellten Messwerte digital an den Mikrocon-
troller. Bewegungen des Arms sind direkt in den Messdaten sichtbar, durch
die Abbildung der Gravitationsbeschleunigung ist zudem eine Lagedetektion
möglich, die beispielsweise bei der Blutdruckmessung die Überprüfung der
korrekten Armhaltung zulässt. Bei normaler Armhaltung sind Gehbewegungen
in der Ebene oder das Treppensteigen erkennbar. Der Einsatz zur Sturzde-
tektion wird in der Literatur auch mit einem Sensor in einer Armbanduhr
beschrieben, jedoch sollten hier im Bedarfsfall weitere Untersuchungen durch-
geführt werden, mit welcher Zuverlässigkeit an dieser Stelle Stürze erkannt
werden können. Gegebenenfalls kann hier ein Punkt am Körper, der weniger
Freiheitsgrade in der Bewegung aufweist, besser geeignet sein.
Zu bedauern ist die Tatsache, dass bis zum Ende dieser Arbeit keine Sensor-
konfiguration des Fingerclips ermittelt werden konnte, die eine Messung der
Blutsauerstoffsättigung zuließ. Erfolg versprechend zeigte sich die Kombination
aus analoger und digitaler Schaltungstechnik zur Aufnahme des Photoplethys-
mogramms mit zwei optischen Wellenlängen, die für die Pulsoximetrie benötigt
werden. Hierbei war bei jeweils einer der beiden Wellenlängen eine Kontrolle
der Lichtintensität und die darauf folgende zweistufige Verstärkung erfolgreich
und zeigte eine deutliche Veränderung des Blutvolumens im Herzrhythmus
des entsprechenden Fingers. Das Signal konnte neben der Bestimmung der
Pulsfrequenz dazu verwendet werden, das Eintreffen der Pulswelle zu detektie-
ren und in Verbindung mit dem vom Herzen ausgehenden Startzeitpunkt die
Pulswellenlaufzeit zu messen, welche mit dem Blutdruck korreliert. Somit sind
quasi-kontinuierliche Aussagen über eine relative Änderung des Blutdrucks
möglich, die nach Kalibrierung auch absolut angegeben werden können.
Potenzial zeigt sich derzeit noch in die Richtung einer geringeren Energie-
aufnahme, die aufgrund des Fokus auf die Sensorik bisher nur geringfügig
optimiert wurde. Speziell der Einsatz von Energiesparmodi des Mikrocontrol-
lers und eine Vorverarbeitung der Daten kann hier große Einsparungen bringen.
Grundsätzlich sind die Sensorkomponenten der Vital-Sign-Watch physikalisch
bzw. über Kontrollbefehle abschaltbar, ebenfalls kann der Mikrocontroller vom
Benutzerinterface oder der integrierten Echtzeituhr aufgeweckt werden. Zu
überprüfen ist, ob der zurzeit eingesetzte Controller eine Änderung der Takt-
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frequenz im laufenden Betrieb unterstützt, um bei nicht-rechenintensiven
Vorgängen die Leistungsaufnahme stark zu reduzieren. Für eine Weiterent-
wicklung ist ein performanterer Mikrocontroller empfehlenswert, der neben
einer 32 bit Architektur über eine noch geringere Stromaufnahme verfügt.
Abschließend dient die Vital-Sign-Watch als solide Grundlage, um im Bereich
der mobilen Vitalparametersensorik eingesetzt zu werden. Dabei zeigen die
durchgeführten Messungen die grundsätzliche Funktion von Sensor und Elek-
tronik. Durch die Möglichkeit, zeitsynchrone Rohdaten der Sensorik auswerten
zu können, können dabei die Algorithmen jederzeit an die zu messenden
Größen angepasst und optimiert werden, zudem ist eine Erweiterung mit
kabellosen Sensoren über Bluetooth denkbar.
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